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Resumo
O escopo desta tese foi o estudo, implementação, caracterização e aplicação das técnicas de ima-
gens de raios X por contraste de fase e contraste de espalhamento. Este trabalho inicialmente
descreve a formação das imagens por contraste de fase pelo método da propagação. Apresenta
simulações de primeiros princípios para esta técnica comparando estes com a literatura. Em
seguida reporta o desenvolvimento da instrumentação para uma estação experimental de micro-
tomografias de raios X bem como os métodos de processamento de dados para reconstruções
tomográficas. Microtomografias com alta resolução foram obtidas e são apresentadas com o
intuito de caracterizar a instrumentação e suas aplicações. Essa técnica de instrumentação foi
aplicada, em particular, no estudo da histomorfometria óssea em ratos Sprague-Dawley com o
objetivo de quantificar os efeitos da dieta alimentar na estrutura óssea trabecular e compacta.
Argumenta-se que ocorre uma ligeira tendência a diferenciação nesses tecidos em função da di-
eta alimentar. Além disso, neste trabalho foi implementado, caracterizado e aplicado a técnica
de imagens harmônicas por espalhamento em amostras biológicas, detecção de fraturas e espa-
lhamento anisotrópico. Também são descritos os esforços na melhoria da qualidade sinal-ruído
dessa técnica.
Abstract
The main scope of this work was the study, implementation, characterization and application
of x-ray phase contrast and scattering constrast imaging techniques. First we describe the pro-
duction of phase constrast images and early attempts to simulate phase contrast phenomena
following the known literature. We also report efforts toward development of an experimen-
tal x-ray microtomography station as well as imaging processing techniques for tomography
reconstruction. We present results on high resolution x-ray microtomography. This technique
was applied in the study of Sprague-Dawley bone morphometric properties aiming quantifica-
tion of high-fat diet effects on compact and trabecular bone structuture. It is argued about a
tendency to differentiation on these tissues according to the diet. We also implemented, cha-
racterized and applied harmonic scattering imaging in biological samples, fracture detection
and anisotropic scattering describing the efforts to enhance the signal to noise ratio in this
technique.
Glossário e Abreviações
FFTW Fast Fourier Transform in West
FFT Fast Fourier Transform
FBP Filtered Backk Projection
FDK Feldkamp-Davis-Kress
VTK Vizualization ToolKit
PCI Phase Constrast Imaging
DEI Diffraction Enhanced Imaging
SAXS Small Angle X-ray Scattering
WAXS Wide Angle X-ray Scattering
TIE Transport of Intensity Equation
PCI Phase Contrast Imaging
CPU Central Processing unit
CMOS Complementary Metal Oxide Semiconductor
BV Bone Volume
TV Total Volume
MV Marrow Volume
MV/TV Marrow Occupation
BV/TV Bone/Volume relation
STD Grupo Standard
HF Grupo High Fat
P Grupo Fitosterol
CLA Ácido Linoléico Conjugado
APS Advanced Photon Source
PDSE Programa de Doutorado Sanduíche no Exterior
FOV Field Of View
HSV Hue Saturation Value
PSF Point Spread Function
LSF Line Spread Function
SNR Signal to Noise Ratio
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4.3 Análises e Resultados . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 54
5 Imagens de Espalhamento Harmônicas 60
5.1 Formação das Imagens de Espalhamento . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61
5.2 Caracterização Experimental . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 67
5.3 Espalhamento Anisotrópico . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 71
5.4 Fraturas em Materiais . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 76
5.5 Estudos Exploratórios em Tecidos Biológicos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 80
6 Conclusões e Perspectivas 82
Apêndice A Interação de raios X com a Matéria 85
Apêndice B Algoritmo de simulação para a equação de Fresnel-Kirchoff 88
Apêndice C Implementação do algoritmo Filtered Back Projection 91
Referências 93
10
Capítulo 1
Introdução
Introdução
A produção de imagens de raios X tem início com a descoberta dessa radiação por Wilhelm
Roentgen em 1895 e a produção das primeiras imagens em chapas fotográficas sensibilizadas
através da emissão de raios X por um tubo de raios catódicos de Crookes [1, 2]. Nas imagens
de raios X o contraste é produzido pela interação dos fótons de raios X com a matéria. Nas
radiografias tradicionais a absorção fotoelétrica e em alguns casos, a absorção devido ao efeito
Compton são as interações mais importante nesse processo e o contraste provém da modulação
do sinal de absorção devido a variação de densidade eletrônica da amostra.
No entanto as interações da radiação com a matéria que produzem espalhamento também
são importantes para a formação de imagens tais como o espalhamento Thomson coerente, o
espalhamento Compton incoerente e para radiação em altas energias a produção de pares. (uma
revisão dessas interações da radiação eletromagnética ionizante com a matéria é apresentada
no Apêndice A.)
Em escala mesoscópica as múltiplas interações ao longo de um segmento l atenuam a inten-
sidade do feixe de fótons de raios X seguindo a lei de Beer-Lambert [3]:
I = I0e
−µl
onde I é a intensidade atenuada, I0 a intensidade inicial e o coeficiente de atenuação µ é
dado pela secção de choque total σTotal de todas as interações:
µ
ρ
= σTotal
NA
A
no qual NA = 6.022045× 10−23 mol−1 é o número de Avogrado, ρ a densidade do material,
A a massa molar e σTotal = σpe + σCompton + σThomson + σpp é a secção de choque total para os
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quatro processos [4](detalhes no Apêndice A).
Como o feixe de raios X não interage apenas com um único elétron mas com um grande
número destes, o espalhamento é dependente também da distribuição espacial desses elétrons.
Se a amostra possui uma distribuição eletrônica homogênea, então os inúmeros espalhadores
se comportam como um gás homogêneo de elétrons. Uma vez que o espalhamento ocorre em
toda a extensão do material, os efeitos de fase ficam evidentes entre as interfaces através do
que denominamos de refração da luz ou de maneira equivalente como uma mudança de fase
das frentes de onda ao longo da direção de propagação do feixe [5].
Quando o objeto não é homogêneo, possuindo estruturas internas tais como moléculas,
fibras, heteroestruturas etc. ocorre o espalhamento coerente a baixo ângulo. A mudança da
densidade eletrônica em pequenas dimensões (na escala de nm) introduz mudanças nas fases das
ondas espalhadas que, ao se reconstruir, produzem um padrão de espalhamento para pequenos
ângulos (SAXS-Small Angle X-Ray Scattering) e para ângulos elevados (WASX - Wide Angle
X-ray Scattering). Nesse caso, o espalhamento está ligado as estruturas internas do mesmo [6].
Tanto a mudança de fase ou refração, bem como o espalhamento a baixo ângulo, se originam
do espalhamento Thomson coerente e coletivo dos elétrons no material. Ou seja, ambos os
efeitos possuem o mesmo fenômeno como princípio; o comportamento ondulatório dos fótons de
raios X [7]. As mudanças de fase coletiva são exclusivas ao processo Thomson pois as inúmeras
frentes de onda, oriundas de cada elétron do material, podem ser consideradas em fase com
respeito a onda incidente. O espalhamento Compton também é uma interação importante
que afeta a formação de imagens. Em geral ele introduz um blurring na imagem devido ao
espalhamento não coerente.
Todos estes três processos carregam informação do objeto nas imagens radiográficas por
projeção, também conhecida como técnica de projeção de Roentgen (Figura 1.1). Nesta técnica
de imageamento, uma fonte produz fótons que atravessam o objeto e atingem o detector. A
imagem é resultante de todas as interações dos fótons ao atravessar o objeto.
Em uma imagem convencional de raios-x, como na Figura 1.1, o contraste é produzido
principalmente pela absorção do feixe ao longo do caminho fonte-detetor nos diferentes pontos
da amostra. Os efeitos de contraste de fase e de espalhamento se sobrepõem ao contraste de
absorção e em alguns casos isso implica na perda da nitidez da imagem. A título de exemplo,
no ponto 1 o fóton sofre espalhamento a baixo ângulo devido a uma partícula em suspensão
(nanopartícula, fibras, moléculas, etc). No ponto 2, outro fóton, seguindo o mesmo caminho
fonte-detetor, sofre refração ou mudança de fase ao passar entre as regiões homogêneas com
densidades ρ e ρ′. Em um terceiro ponto, os fótons sofrem espalhamento Compton incoerente
devido ao espalhamento isolado de um único elétron.
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Fig. 1.1: Interação de um feixe de raios X com um objeto constituído de dua regiões com densidade ρ e ρ′ e uma suspensão de
microestruturas. 1- Espalhamento a baixo ângulo SAXS. 2-refração e contraste de fase na interface. 3-Espalhamento Compton
incoerente de um único elétron.(Adaptado)
A separação das componentes de absorção, refração e espalhamento a baixo ângulo implica
na obtenção de imagens puras de absorção e portanto maior nitidez ou contraste da imagem.
Ao mesmo tempo, as informações do contraste de fase e do espalhamento podem ser utilizadas
no estudo de outros parâmetros da amostra bem como na melhoria da qualidade, nitidez e
resolução das imagens de raios X tanto no contexto de técnica de medida como no contexto de
imagens clínicas [8].
Com o avanço dos detectores e geradores de raios X vários métodos foram desenvolvidos
para separar essas três componentes em uma imagem. No campo das imagens por contraste
de fase, quatro técnicas se destacam: método da propagação, que descrevemos nessa tese [9],
interferometria de Talbot [10], interferometria de Bonse-Hart [11] e imagens por realce de
difração [12].
No campo das imagens por contraste de espalhamento a baixo ângulo, três técnicas se des-
tacam: Mapeamento SAXS [13], o método de campo escuro por interferometria de Talbot [14]
e recentemente, as Imagens de Espalhamento Harmônicas por Heterodinagem que descrevemos
nesta tese [15].
Na Figura 1.2 mostramos uma aplicação recente da técnica de campo escuro por interfero-
metria de Talbot e a capacidade em diferenciar os três regimes [14]. Na parte (a) o espécime
(um rato) é visto por meio da absorção. Na parte (b) o contraste é produzido pela mudança
de fase e refração. Na parte (c) o contraste é produzido pelo espalhamento a baixo ângulo.
Observa-se que na imagem de contraste de fase as interfaces dos tecidos são realçadas. Na ima-
gem de espalhamento, estruturas como pulmão e a pelagem do rato são realçados pois o pulmão
é constituído de alvéolos micro estruturados e pelos contém fibras orientadas de queratina que
produzem espalhamento a baixo ângulo.
As imagens de espalhamento a baixo ângulo possuem grande potencial pois são capazes
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Fig. 1.2: Exemplo de imagem de absorção (a), contraste de fase (b) e contraste de espalhamento (c) obtida no trabalho de Bech
et.al. pelo método de Campo escuro por interferometria de Talbot. Imagem reproduzida de Bech [14].
de mapear a estrutura molecular do espécime. A informação que elas carregam está ligada a
composição química, tamanho e forma das estruturas dispersas no meio como moléculas, fibras,
colóides etc. Da mesma maneira, as imagens por contraste de fase são capazes de realçar
detalhes das imagens que não poderiam ser vistos nas imagens de absorção e possivelmente
com uma menor dose de radiação entregue a amostra. Grande empenho tem sido colocado na
tentativa de encontrar técnicas capazes de mapear esses processos de maneira eficiente e prática
e passíveis de aplicações científicas e comerciais [16].
Esta tese teve como objetivo o estudo, desenvolvimento de instrumentação e caracterização
de imagens de raios X por contraste de espalhamento a baixo ângulo e microtomografias por
contraste de fase e contraste de absorção, bem como a aplicação dessas técnicas nas diversas
áreas do conhecimento científico, e em específico, na área de biomedicina como ferramenta de
análise das características morfométricas e morfológicas de tecidos ósseos.
No capítulo 2 descrevemos um conjunto de estudos exploratórios na área de formação de
imagens por fonte microfoco e exploração do contraste de fase na obtenção de imagens. Des-
crevemos o processo de formação de imagens por contraste de fase e a implementação de um
algoritmo de simulação para as equações de Fresnel-Kirchoff por primeiros princípios.
O estudo da formação de imagens pelo método de propagação utilizando o formalismo de
Fresnel-Kirchoff e do método de Rytov para as equações de transporte de intensidade são im-
portantes tanto do ponto de vista das técnicas de obtenção de imagens bem como do ponto
de vista pedagógico. Uma descrição completa e unificada do processo de formação de imagens
bem como de microtomografias para amostras inomogêneas, espessas e espalhadoras em todos
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os regimes de formação de imagens não é encontrado na literatura. Em determinados regimes,
a introdução de elementos óticos difrativos só pode ser descrita por meio de simulações. Dessa
maneira, o entendimento detalhado desses processos bem como simulações ab-initio são impor-
tantes como ferramentas de estudo e de desenvolvimento de métodos inovadores de obtenção
de imagens de raios X.
No capítulo 3 descrevemos os esforços envolvendo a implementação de uma estação de mi-
crotomografias utilizando uma fonte de raios X microfoco e a implementação de algoritmos de
reconstrução tomográfica em conjunto com a utilização de ferramentas de análise das recons-
truções microtomográficas.
Do ponto de vista de instrumentação, nosso trabalho teve como objetivo a realização de um
setup experimental de baixo custo, com alta resolução e fótons de raios X de energia média
capaz de ser aplicado na biologia, biomedicina e ciências dos materiais. Este esforço resultou
em uma estação robusta e que pode ser utilizada em diversas áreas de estudo como descrito ao
longo desse trabalho.
As microtomografias encontram aplicação não apenas no estudo de aspectos qualitativos de
pequenas amostras mas também na obtenção de aspectos quantitativos simples como medidas
de espessura, volume, etc. assim como em estudos relacionados a área de fenômenos complexos.
A facilidade de obtenção de um conjunto de dados onde várias ferramentas estatísticas podem
ser aplicadas é um campo fértil para inúmeras aplicação dessa técnica.
No capítulo 4 aplicamos a técnica de microtomografia no estudo quantitativo de aspectos
morfométricos do tecido ósseo envolvendo processos ligados a área de nutrição e formação
óssea. Encontramos grandezas quantitativas tais como dimensão fractal e conectividade da
complexa rede de trabéculas existente no tecido ósseo demonstrando a capacidade dessa técnica
na obtenção de informações na área de biomedicina e biologia.
Finalmente, no capítulo 5 descrevemos os estudos realizados com a técnica de imagens por
contraste de espalhamento harmônico por heterodinagem de raios X. Esta técnica consiste na
modulação espacial da iluminação de uma amostra e extração de informações de espalhamento
por meio de técnicas de processamento da imagem [15]. As imagens espacias harmônicas são
recentes e suscitam grande interesse como uma nova ferramenta de análise e diagnóstico. O
envolvimento com esta técnica foi desenvolvido em um estágio sanduíche no exterior no grupo
do Prof. Christoph Rose-Petruck da Brown University em Providence, Rhodes Island, EUA.
Neste trabalho descrevemos a caracterização e aplicação dessa técnica na obtenção de ima-
gens da anisotropia de espalhamento de raios X em amostras de tecido vegetal. Também
desenvolvemos estudos com o objetivo de melhorar a relação sinal-ruído nessas imagens e por
fim mostramos imagens exploratórias em tecidos carcinogênicos e em espacial na diferenciação
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de nódulos sebáceos benignos do restante do tecido.
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Capítulo 2
Imagens por Contraste de Fase
Na ótica geométrica o processo de formação de imagens parte do pré-suposto de que um
feixe de luz atravessando um objeto qualquer, tal como uma lente ou um espelho, descreve uma
trajetória retilínea como descrito na teoria corpuscular da luz de Newton. Não há a associação
dos fenômenos óticos a qualquer processo ondulatório. O avanço da ótica de luz visível, por
meio da descrição ondulatória de Christiaan Huygens, no século XVII e as demonstrações
experimentais de Thomas Young, no século XIX, mostraram que a componente ondulatória
tem efeitos importantes no processo de formação de imagens e nos fenômenos óticos [17].
Concomitante ao tratamento ondulatório da luz, o conceito de fase, mudança de fase e
coerência ótica foi incluído necessariamente na descrição dos processo óticos. No século XX, a
informação de fase na formação das imagens óticas passou a ser utilizada na instrumentação
ótica e resultou em técnicas inovadoras de microscopia nos trabalhos de Fritz Zernike [18] e na
invenção da holografia por Denis Gabor [19].
A ausência de fontes de raios X coerentes no passado impediu o uso de técnicas de imagens
por contraste de fase. Neste caso a informação de fase é importante nos processos de espa-
lhamento Thomson como a difração e o espalhamento a baixo ângulo onde o comprimento de
coerência lateral é maior do que a distância interatômica. Os primeiros resultados de imagens
por contraste de fase, no método de propagação [20], sem o uso de elementos óticos como lentes
e espelhos, foram possíveis com o advento do microscópio de raios X por Cosslet e Nixon em
1957 [21] que desenvolveram as primeiras fontes microfoco de raios X e do desenvolvimento de
fontes de raios X alternativas como os síncrotrons de terceira e quarta geração capazes de gerar
raios-x com elevada coerência lateral.
Nessas duas formas de produção de raios X, ou pelo diâmetro do ponto de emissão do feixe
não ultrapassar alguns micrômetros ou por se posicionar o objeto a grandes distâncias da fonte
obtêm-se frentes de onda parcialmente coerentes e portanto a observação dos fenômenos de fase
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nas imagens de raios X é possível.
2.1 Equação de Fresnel-Kirchoff
O modelo utilizado para descrever o processo de formação de imagens levando em conside-
ração os efeitos de contraste de fase baseia-se na equação de Fresnel-Kirchoff oriunda da ótica
difrativa. Três regimes de formação de imagens difrativas ocorrem em dependência da distância
da amostra ao detector e do comprimento de onda; campo próximo, Fresnel e Fraunhofer. As
regiões difrativas de campo próximo e campo longínquo (Fraunhofer) não são levadas em con-
sideração nesta descrição devido a natureza dos arranjos e condições experimentais utilizadas
que são específicas a cada regime de imageamento. Detalhes específicos a cerca das técnicas e
métodos nos demais regimes são encontrados em Veen e Pffeifer [22].
A Figura 2.1 mostra o diagrama esquemático do processo físico de formação de imagens
por contraste de fase. Três processos são representados: emissão de raios X por uma fonte na
posição ~ξ; absorção e interação das ondas eletromagnéticas (fótons) com o objeto na posição ~X
e formação de um padrão de interferência no detetor, localizado em ~x. Estes três processos são
descritos por meio das equações de onda do eletromagnetismo clássico. Os pontos localizados
em ~ξ emitem ondas esféricas que cobrem todo o plano da amostra. Nesse plano estas ondas
são atenuadas e sofrem mudança de fase, seguindo para o detector onde formarão o padrão de
interferência.
Fig. 2.1: Diagrama esquemático do processo físico de produção de imagens por contraste de fase. Uma fonte espacial F localizada
em ~ξ emite fótons de raios X que atingem o plano do objeto O em ~X. A Interação da luz com a amostra produz um padrão de
interferência, no detetor D, localizado no plano (x, y) em r. Reproduzido a referência [22]
2.1.1 Fonte Emissora
A fonte de raios X é descrita como um plano de emissão nas coordenadas ~ξ. Cada ponto
do plano emissor ilumina os pontos (X, Y ) da amostra, localizada a uma distância R1. A
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intensidade do campo eletromagnético medido em ~X devido a um único emissor pontual é
dado pela propagação de uma onda eletromagnética esférica [17]:
E
(
~X
)
= E0
eik|~ξ− ~X|∣∣∣~ξ − ~X∣∣∣ (2.1)
onde k é o numero de onda definido como k = 2pi
λ
e E0 a amplitude da onda no ponto de
origem ~ξ. Uma vez que a fonte não é pontual, cada elemento do plano emissor contribui para a
iluminação do objeto com uma amplitude s(~ξ). Dessa maneira o campo elétrico no objeto será
a resultante da contribuição de todas as fontes pontuais existentes no plano, ou seja:
E( ~X) =
∮
s(~ξ)
eik|~ξ− ~X|∣∣∣~ξ − ~X∣∣∣d~ξ (2.2)
Esta expressão é válida apenas para fontes monocromáticas com comprimento de onda
λ. Para fontes policromáticas, como é o caso dos tubos convencionais de raios X ou fontes
síncrotrons, pode-se dizer que cada elemento emite com um espectro de emissão h(λ). Supondo
que o espectro de emissão é homogêneo ao longo do plano de emissão e acrescentando essa
informação, a Equação 2.2 passa a ser:
E( ~X) =
∫
h(λ)
∮
s(~ξ)
eik(λ)|~ξ− ~X|∣∣∣~ξ − ~X∣∣∣ d~ξdλ (2.3)
uma vez que o número de onda k(λ) da equação 2.1 dependente de λ.
A parte imaginária da Equação 2.3 mostra que o campo elétrico possui uma fase associada
para cada ponto do plano do objeto. A consequência é a existência de um intervalo de distâncias
CL no plano (X, Y ) no qual as ondas estão em fase. Denomina-se CL comprimento de coerência
lateral. Esta grandeza é definida como a distância onde todas as frentes de ondas oriundas do
plano emissor estejam defasadas de no máximo pi/2. Mostra-se por meio do Teorema de van
Cittert-Zernike que o comprimento de coerência lateral para uma fonte extensa monocromática
é igual a [17,18]:
CL =
R1λ
2D
(2.4)
onde R1 é a distância entre o objeto e a fonte e D é o diâmetro médio da fonte emissora com
comprimento de onda λ.
A grandeza CL depende linearmente com a distância R1 e é inversamente proporcional
ao diâmetro da fonte D. Dessa maneira, quanto menor a dimensão da fonte, maior será a
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região espacial no objeto em que a iluminação será coerente transversalmente para um dado
comprimento de onda λ. Para a obtenção de imagens por contraste de fase é importante que a
iluminação do objeto tenha um comprimento de coerência lateral mínimo (da mesma dimensão
do detalhe a observado) de maneira que os efeitos de mudança de fase da onda possam produzir
padrões de interferência no detetor.
2.1.2 Interação com a amostra
Considera-se que o objeto possui dimensões reduzidas comparadas com as distâncias R1
e R2. Ao passar pelo interior da amostra, os raios X sofrem os quatro processos descritos
no Capítulo 1. Entretanto apenas a mudança de fase e a absorção são consideradas nesse
caso. Tanto o espalhamento Compton incoerente quanto o espalhamento a baixo ângulo são
desconsiderados.
Como descrito no primeiro capítulo, um objeto delgado com densidade ρ absorve fótons
segundo a lei de Beer-Lambert [9,10]. Para um dado comprimento de onda, a absorção é linear
e é dada pela relação e−µL, onde µ é o índice de atenuação por unidade de comprimento e L a
espessura do material. Ao passar pela amostra, agora espessa, a perda de intensidade do feixe
é dada pela integral da absorção ao longo do caminho radiológico na direção Z:
I(X, Y ) = I0(X, Y )e
− ∫ µ(X,Y,Z)dZ (2.5)
A absorção e a mudança de fase são descritos de maneira similar pela função transmissão
q(X, Y ) para cada ponto (X, Y ) do plano do objeto, representando a variação da amplitude e
da fase da onda incidente [22]:
q(X, Y ) = e
4pi
λ
∫ −β(X,Y,Z)+iδ(X,Y,Z)dZ (2.6)
onde o coeficiente de atenuação µ(X, Y, Z) da Equação 2.6 é reescrito através do índice de
refração complexo:
n = 1− δ + iβ (2.7)
Aqui, β representa a absorção e δ a mudança de fase. Nessa representação, β equivale a
β = µλ/4pi e o termo δ é a mudança de fase da onda por unidade de comprimento. Em um
meio homogêneo δ é dado por [5, 22]:
δ =
λ2rene
2pi
(2.8)
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com re = 2.818×10−15m o raio clássico do elétron e ne a densidade eletrônica média do material.
Na tabela 2.1 apresentamos valores comuns de δ e β para alguns compostos para energia
do fóton de 8.04 keV (Cu Kα). No espectro de raios X convencional, o valor de β é da ordem
de 10−10 − 10−11 m−1 e δ costuma ter valores da ordem de 10−6 − 10−7 m−1. A diferença de
magnitude para δ e β também é acentuada para materiais com interesse biológico. Na figura
2.2 mostramos como β e δ se comportam para diversas energias no caso de tecido mamário e
tecido ósseo. Observa-se que na maior parte do espectro de emissão de raios X, a parte real é
três a quatro ordens de grandeza superior a parte imaginária de n.
Fig. 2.2: Parte real e parte imaginária do índice de refração n para tecidos biológicos(tecido ósseo e tecido mamário) em função
da energia do fóton. Observa-se que para o tecido ósseo e o tecido mamário δ e β se diferenciam em várias ordens de grandeza.
Figura obtida da referência [23].
Nas imagens convencionais de raios X observa-se a produção de contraste na imagem devido
ao índice β do objeto e em geral a componente da mudança de fase é atenuada devido falta de
coerência lateral descrita na secção 2.1.1. Entretanto, uma vez que δ possui valores 1000 vezes
superiores a β, a informação carregada pela componente de fase, uma vez medida, pode tornar
as imagens de raios X sensíveis a estes efeitos.
Tab. 2.1: Tabela com valores de δ e β para compostos químicos comuns e energia do fóton de 8 KeV.
Elemento δ β
. (10−6) (10−8)
Teflon 6.77 3.35
Polipropileno 3.77 0.40
Assim, abre-se um campo de aplicação e estudo que é a obtenção de imagens de raios X por
meio dos efeitos de contraste de fase quando há coerência espacial parcial da fonte de raios X.
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2.1.3 Formação das Imagens no Detetor
Após a passagem pelo objeto, as ondas eletromagnéticas atingem o plano detetor a uma
distância r2 e produzem um padrão de interferência devido a natureza ondulatória dos fótons
de raios X. O campo elétrico em um ponto ~x é governado pela integral de Fresnel-Kirchoff [17]:
ψ(~x) = A0
i
λ
∫
e−ik|~x− ~X|
|~x− ~X| d
2 ~X (2.9)
Entende-se a equação de Fresnel-Kirchoff como um propagador que liga as ondas produzidas
em um ponto ~X até o ponto ~x [17].
Colocando esta integral em coordenadas cartesianas ao longo do eixo Z e utilizando a
aproximação de pequenos ângulos, obtêm-se uma expressão para a intensidade medida no
detetor uma vez que sabemos os efeitos que acontecem no objeto e a iluminação no plano
do objeto em virtude da equação 2.3. Se o plano do objeto está localizado em z = 0, o
ponto ~x = (x, y, r2) corresponde a um pixel da imagem formada no detetor na posição (x, y)
e ~X = (X, Y, 0) corresponde a um ponto no plano do objeto. Podemos reescrever a equação
2.9 colocando a equação 2.1 em termos dessas coordenadas e assim obter uma expressão para
a amplitude formada no detetor ao propagar a função transmissão q(X, Y ) iluminada por uma
fonte pontual localizada em ~ξ = (ξx, ξy,−r1) [9]:
ψ(x, y) = A0
i
λ
e−ik(r1+r2)
r1r2
∫
e−ik(ξx−X)
2/2r1e−ik(x−X)
2/2r2
×
∫
e−ik(ξy−Y )
2/2r1e−ik(y−Y )
2/2r2q(X, Y )dXdY
(2.10)
No momento da detecção o quadrado do módulo da amplitude, |ψ(x, y)|2 é medido. Além
disso, podemos aproximar a fonte como um plano de emissão com intensidade s(ξx, ξy) =
1
piσ2
e−(ξ
2
x+ξ
2
y)/σ
2
. Esta aproximação é valida para fontes microfoco e pode ser estendida para fon-
tes sincrotons. Dessa maneira, a intensidade real I(x, y) medida no detetor é uma combinação
de fontes pontuais emitindo o espectro h(λ):
I(x, y) =
∫
h(λ)
∫ ∫
|ψ(x, y)|2s(ξx, ξy)dξxdξydλ (2.11)
de maneira que a descrição fenomenológica do processo de formação de imagens por contraste
de fase é o resultado da integração de quatro variáveis: coordenadas do objeto, coordenadas da
fonte emissora e distribuição espectral da fonte.
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2.2 Efeitos de Fase nas Imagens e Aplicações Biomédicas
O contraste de fase é o resultado da interação de todos os fatores da equação 2.11 na
geração do padrão de interferência no detetor. A mudança de fase 2pi
λ
∫
δ(X, Y, Z)dZ adiciona
uma componente a mais na formação da imagem além da absorção. Em geral, o efeito é o
aparecimento de realces na imagem, especialmente nas interfaces do objeto, como mencionado
no Capítulo 1.
Para amostras delgadas e homogeneas, negligenciando-se a absorção, a função q(X, Y ) as-
sume apenas a componente complexa q(X, Y ) = e−
2pii
λ
δT (X,Y ) onde T (X, Y ) é a espessura da
amostra. Pogani e Wilkins [9] mostraram que nesse regime, a imagem I(x, y) produzida através
da iluminação de uma onda plana (equivalente a (ξx, ξy) estar no infinito), é uma função da
Laplaciana da mudança de fase φ(X, Y ) = δT (X, Y )/λ nas direção do plano do objeto :
I(x = X, y = Y ) = 1− z∇2φ(X, Y ) (2.12)
Assim, a ocorrência de um gradiente na fase ao longo do plano (X, Y ) do objeto induz
mudanças nas intensidades medidas no detetor. De maneira geral, toda borda de um objeto é
um gradiente de fase e assim, um efeito nítido do fenômeno de contraste de fase é o aparecimento
de contraste na borda no objetos.
Além disso, o contraste de fase pode ser entendido como um filtro no espaço de frequências.
Tomando a equação 2.12 e aplicando a transformada de Fourier:
FT {I(x, y)} (u) ∼= FT {−∇2φ(x, y)} (u) ∼= u2FT {φ(x, y)} (u) (2.13)
o resultado é um filtro passa alta no espaço de frequência do objeto devido as propriedades
da transformada de Fourier com respeito a derivação e o surgimento do termo u2. Assim, as
imagens de raios X por contraste de fase atuam como um filtro de frequência, como pode ser
visto na figura 2.3, realçando as altas frequências e dessa maneira as bordas e pequenas nuances
do objeto [9].
O realce da interface de objetos com baixo contraste de absorção é apenas um dos aspectos
da aplicação das imagens de raios X por contraste de fase. O fato de que δ é 3 − 4 ordens de
grandeza superior em magnitude com respeito a β implica em imagens de raios X com com
contraste mais intensos, pois os efeitos oriundos da modulação da fase se destacam em relação
a modulação por contraste de absorção [24].
A aplicação dos efeitos de fase no campo de imagens médicas é imediata, haja visto a
preocupação em diminuir a dose de radiação entregue ao paciente em casos clínicos. Keyrilainem
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Fig. 2.3: Efeito do contraste de fase em uma imagem no espaço de Frequência. A densidade espectral da imagem original(linha
cheia) passa por um filtro passa alta (linha tracejada) e o resultado é uma imagem com o pico da densidade espectral deslocada
para altas frequências (linha pontilhada).
et al. reportaram um aumento no contraste da ordem de 10 vezes para algumas amostras [24].
Neste mesmo sentido, Bravin et al. [16] e Momose [25], argumentam que seria possível uma
redução na radiação entregue ao paciente ao se utilizar feixes de raios X mais energéticos (acima
de 100 keV) sem perda do contraste em relação ao ruído (CNR), pelo fato que δ não se altera
significativamente em altas energias quando comparado a β.
2.2.1 Recuperação da informação de Fase - Equação de Transporte
de Intensidade
Embora os efeitos de borda e contraste sejam inerentes aos fenômenos de contraste de fase,
em imagens convencionais e clínicas, ainda carece um entendimento analítico completo pelo
fato de que as amostras, neste caso, são espessas e a densidade eletrônica sofre mudança ao
longo do caminho radiológico. Além disso, a componente de fase é perdida na formação da
imagem quando o termo de absorção não pode ser desprezado e a aproximação utilizada na
obtenção da equação 2.12 não é válida.
Uma maneira de tratar a mudança de fase no interior de objetos extensos e recuperar o
contraste de fase é reescrevendo as equações de Maxwell/Fresnell-Kirchoff sob a ótica de uma
equação de transporte de intensidade (TIE - Transport of Intensity Equation). Esse método é
conhecido como aproximação de Rytov [17] e para uma onda se propagando na matéria [26,27]
a amplitude complexa ψ(r) é decomposta em uma função transversal I(r⊥) e uma fase φ(z). A
solução sugerida tem o formato ψ(r) = I(r⊥, z)e−φ(r⊥,z) e neste caso a equação de onda passa
a ser:
∇⊥ · (I(r⊥, z)∇⊥φ(r⊥, z)) = −2pi
λ
∂
∂z
I(r⊥, z) (2.14)
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onde I(r⊥, z) e φ(r⊥, z) correspondem a amplitude e fase da onda se propagando no plano
do objeto, agora descrito pelas coordenadas (r⊥, z). Este formalismo traz vantagens quando
comparado a equação de Fresnel-Kirchoff quando se diz respeito a recuperar a fase do objeto
uma vez que as variáveis de integração estão dentro do próprio objeto que não é mais considerado
delgado.
Para um espécime de constituição homogênea e espessura T (x, y) ao longo do plano do
objeto (x, y) a intensidade e a fase medida na saída do objeto em z = 0 podem ser aproximadas
como I(r⊥, z = 0) = I0e−µT (r⊥) e φ(r⊥, z = 0) = −2piλ δT (r⊥) [28]. Paganin et al. mostraram
que o uso dessas condições de contorno na da equação de transporte de intensidade 2.14 implica
na obtenção de uma equação analítica e precisa para recuperar a fase e portanto a espessura
da amostra. Se I(r⊥, z = R2) é a intensidade medida no detetor a uma distância z = R2 do
objeto localizado em z = 0, a espessura do objeto homogêneo é recuperada por [29]:
T (r⊥) = −λφ(r⊥, z = 0)
2piδ
=
−1
µ
· log
(
F−1
{
µF {I(r⊥, z = R2)} /I0
R2δ|k|2 + µ
})
(2.15)
onde F e F−1 representam a transformada de Fourier direta e inversa, respectivamente, µ é o
coeficiente de absorção linear, δ o índice de refração complexo e k é a frequência no espaço de
Fourier [28,29].
Nesta tese utilizamos o método desenvolvido por Paganin et. al. para corrigir as imagens
por contraste de fase obtidas com fonte síncroton no Laboratório Nacional Argonne em Chicago
nos Estados Unidos [30]. As imagens de contraste de fase foram utilizadas em reconstruções to-
mográficas, as quais serão tratadas no capítulo 5 e envolvem o estudo sistemático e quantitativo
das características morfométricas de tecidos ósseos de ratos.
2.3 Simulação da Equação de Fresnel-Kirchoff
Como mencionado anteriormente, o processo de geração das imagens por contraste de fase
envolve vários fatores e a descrição mais simples exige uma integração em quatro variáveis
da equação 2.11. Fatores como o tamanho da fonte, comprimento de onda e distâncias entre
fonte-objeto e objeto-fonte afetam a imagem final e resultados analíticos são obtidos apenas
em situações específicas.
Um dos objetivos dessa tese foi compreender o funcionamento da integral de Fresnel-Kirchoff
nesses vários domínios. Para tanto foi desenvolvido um código que pudesse simular a formação
da imagem para um objeto com uma função transmissão q(X, Y ) qualquer. Na literatura
Guohua et. al. [31] desenvolveram uma metodologia para encontrar a imagem I(x, y) no caso
25
de q(X, Y ) ser separável e da forma q(X, Y ) = qxX · qyY . Da mesma maneira [32] descreve
um procedimento em que as integrais de Fresnel podem ser convertidas em transformadas de
Fourier baseado em restrições do objeto e das distâncias r1 e r2.
Neste trabalho partimos das equações 2.10 e 2.11 e colocamos como objetivo desenvolver
o cálculo das equações de Fresnel-Kirchoff usando uma metodologia de cálculo tão próxima
quanto possível de um cálculo físico de primeiros princípios (ab-initio). As integrais foram
obtidas pelo método de integração analítica de Simpson e o algoritmo de simulação foi escrito
em linguagem C++ (Código comentado no apêndice B).
Nesta implementação o número de pontos amostrados tanto do objeto quanto da imagem
podem ser alterados dependendo da precisão desejada. Após testes sucessivos bons resultados
foram encontrados para as dimensões do objeto entre 10 µm e 200 µm quando o mesmo é
representado como um grid de 40000 pontos espaçados de 0.01 µm e o detetor é um grid com
2000 pontos espaçados de 2 µm.
Influência do comprimento de onda no contraste de fase
Aplicamos o formalismo descrito acima para objetos simples e aqui descrevemos o caso de
um cilindro ao longo da direção y no plano do objeto. O cilindro homogêneo de raio a = 50 µm,
foi modelado como estando a r1 = 15 cm da fonte, a uma distância r2 = 60 cm do detetor e
sendo constituído de um material com δ = 10−6 e β = 0, portanto um objeto que não apresenta
contraste de absorção, apenas contraste de fase.
Neste caso q(X, Y ) = 1 para regiões fora do objeto (|X| > a). Para as regiões que compre-
endem o cilindro a fase muda proporcionalmente a espessura 2a
√
1− (X
a
)2 para |X| ≤ a e q
fica da forma q(X, Y ) = e−
4pi
λ
ia
√
1−(X
a
)2 . Na figura 2.4 mostramos como a fase muda ao longo
do perfil do objeto para um cilindro com raio de 50 µm, δ = 10−6 e λ = 1.54 Å. Para uma fonte
pontual o resultado é o perfil mostrado na figura 2.5. Observamos que nas bordas do cilindro
ocorre o aparecimento de oscilações na intensidade da imagem projetado no detetor.
Para uma fonte monocromática extensa, essas oscilações são suavizadas devido ao blurring
introduzido pelo fato de a fonte ser não pontual. Para uma fonte extensa com perfil de emissão
Gaussiano e largura a meia altura da ordem de 2µm os resultados da simulação estão mostrados
na Figura 2.6 para três energias de emissão: 10 keV, 30 keV e 60 keV, respectivamente.
Podemos observar que a largura das oscilações na borda (largura do contraste) se tornam
mais estreitas a medida que a energia do feixe aumenta, mas predominantemente não se obser-
vam variações acentuadas no intervalo de energias em que foi feito o cálculo e especialmente
em energias mais altas. Entretanto a intensidade dos picos (máximos das oscilações na borda)
aumentam em função da energia. Isso nos indica que se desejarmos observar contraste de fase
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Fig. 2.4: Perfil da mudança de fase para um objeto cilíndrico
orientado ao longo do eixo Y . A mudança de fase corresponde
a um objeto homogêneo com δ = 10−6 e λ = 1.54 Å.
Fig. 2.5: Perfil da Imagem simulada para o cilindro descrito
na Figura 2.4 com r1 = 15cm e r2 = 60cm e fonte pontual mo-
nocromática. O diâmetro da imagem final projetada é 4 vezes
maior que o diâmetro do cilindro, mostrando a habilidade da
equação de Fresnel-Kirchoff em descrever a magnificação de
um objeto de fase. (Neste caso, aproximadamente 4.)
com altas energias necessitamos de detetores com tamanho de pixel menores quando compara-
dos com energias mais baixas. Da mesma maneira fontes com feixes mais energéticos implicam
que o sinal de contraste observado será maior caso o detetor tenha a mesma eficiência em altas
energias em acordo com as observações apresentadas em [16] mencionadas na secção 2.2.
Influência do diâmetro da fonte no contraste de fase
O tamanho da fonte de emissão desempenha papel fundamental na observação do contraste
de fase pelo método de propagação. Apenas o advento de fontes de raios X com emissão
limitada a alguns micrometros é que possibilitou a observação de imagens por contraste de
fase. Na Figura 2.7 mostramos o cálculo do comportamento do mesmo cilindro iluminado com
raios X de energia 10 keV para três diâmetros da fonte de emissão : 2 µm, 6 µm e 12 µm.
Podemos observar que a medida de que o raio da fonte aumenta ocorre o alargamento das
oscilações na borda do objeto. Ao mesmo tempo, a intensidade dos picos de máximo, quando
normalizados, diminuem como esperado.
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Fig. 2.6: Simulação do contraste de fase na borda do cilindro de raio a = 50µm iluminado com fonte monocromática de diâmetro
4 µm para diferentes energias: 10 keV, 30 keV e 60 keV.
Fig. 2.7: Simulação do Contraste de Fase para a borda de um cilindro de raio a = 50 µm iluminado com fonte monocromática de
energia 10 keV e aberturas de 2, 6 e 12 µm.
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Capítulo 3
Microtomografias de raios X
A palavra tomografia se origina da união do prefixo grego "tomos" e do sufixo "graphya"
que significam "secção, corte"e "escrever", respectivamente. Essa conotação foi introduzida em
trabalhos subsequentes a radiografia de Roentgen [1]onde se buscava mapear secções específicas
do interior de um objeto em filmes radiográficos convencionais. Essas técnicas ficaram conhe-
cidas como Planografia ou Laminografia e foram desenvolvidas nas primeiras décadas século
XX [33].
As reconstruções tomográficas computadorizadas propriamente ditas foram desenvolvidas
após a segunda metade do século XX por Allan Cormack e Godfrey Hounsfield [34]. Como o
nome sugere, nas reconstruções tomográficas obtêm-se um conjunto de imagens que representam
a densidade em certas secções de um objeto e portanto podem ser entendidas como cortes
seccionais do mesmo. O conjunto dessas secções ou planos reproduzem virtualmente o objeto
nas três dimensões.
As primeiras reconstruções tomográficas computadorizadas foram utilizadas como técnicas
clínicas e naturalmente avanços foram realizados com objetivo de melhorar a qualidade das
mesmas incluindo novos algoritmos, novas formas de processamento [35, 36] bem como dife-
rentes formas de extração de dados e novos setup experimentais. Estes avanços culminaram,
posteriormente, no reconhecimento de Hounsfield e Cormack com prêmio Nobel de Fisiolo-
gia e Medicina de 1979 devido a importância dessa técnica nas aplicações para o diagnóstico
médico [37].
Paralelamente, as microtomografias adquiriram espaço como técnicas científicas de caracte-
rização e em especial, com o advento de fontes síncrotron, da microscopia de raios X e fontes
de raios X microfoco possibilitou-se a utilização dessa técnica em escalas micrométricas como
ferramenta de estudo em biomedicina, paleontologia, ciência dos materiais e biologia [38, 39].
Historicamente, a primeira citação da técnica da microtomografia de raios X aparece no traba-
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lho de Elliot e Dover [40] como o conjunto de técnicas que utilizam a reconstrução tomográfica
por raios X na obtenção de imagens tridimensionais de objetos em escalas milimétricas e mi-
crométricas.
Uma característica importante da técnica de microtomografia é ser uma ferramenta não
destrutiva e não invasiva. Obter informações quantitativas do objeto sem a perda do mesmo é
de grande relevância. As amostras podem conter valor histórico, econômico ou exigir estudos
posteriores através de outras técnicas. Ao mesmo tempo, a ausência de preparação prévia da
amostra e o volume da mesma não ser um fator restritivo na maioria dos casos, faz dessa técnica
uma ferramenta de análise robusta em diversas áreas do conhecimento.
Na área de paleontologia, as microtomografias tem sido utilizadas como ferramentas de
análise de fósseis de interesse científico [41]. A utilização dos raios X como elemento de sonda
possibilita que fósseis e artefatos paleontológicos de interesse geológico sejam analisados e não
destruídos durante o processo. Na biologia encontramos aplicações no estudo de pequenos
animais e insetos à procura de aspectos morfológicos [42, 43]. Nesse caso a preservação do
espécime também é importante pois estudos subsequentes ou in vivo ao longo de um intervalo
de tempo podem ser necessários.
Na área da ciência dos materiais encontramos um campo fértil de aplicações tanto do ponto
de vista da caracterização como do estudo de processos dinâmicos como fratura, fadiga e cisa-
lhamento de novos compostos, objetos porosos e ligas metálicas bem como a dinâmica de fluídos
em interfaces [44,45]. Além disso, grandezas morfométricas como dimensão fractal ou conecti-
vidade em microestruturas são facilmente obtidas de modo que as microtomografias possuem
aplicação direta em áreas interdisciplinares do conhecimento [46].
Fig. 3.1: Microtomografia de raios x. A fonte ilumina o objeto que projeta um padrão (projeção tomográfica) no detetor. Ao
rotacionar o objeto e coletar múltiplas imagens do mesmo obtém-se um conjunto de dados usados na reconstrução tomográfica.
Adaptado de [47].
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Parte dessa tese consistiu no desenvolvimento da instrumentação e implementação de uma
estação de microtomografia bem como de algoritmos para reconstrução tomográfica no La-
boratório de Cristalografia e Aplicações de Raios X do Instituto de Física Gleb Wataghin -
Unicamp, trabalho este que descrevemos nesse capítulo [47]. Inicialmente apresentamos os as-
pectos teóricos envolvidos nas reconstruções tomográficas passando então para a descrição dos
desenvolvimentos e implementações realizadas. Por fim, abordamos exemplos de aplicação da
técnica com o objetivo de caracterizar a instrumentação.
3.1 Reconstruções Tomográficas
Na Figura 3.1 mostramos o diagrama de um setup experimental frequentemente utilizado
e implementado nessa tese. Uma fonte de raios X ilumina um objeto com feixe cônico e
policromático. A absorção dos fótons de raios X na amostra produz uma imagem ou projeção
tomográfica no detetor digital. Rotaciona-se o objeto de maneira a se acumular um conjunto
de imagens ou projeções em intervalos angulares regulares e por meio de um algoritmo de
reconstrução obtém-se uma reconstrução virtual e tridimensional do mesmo [39].
3.1.1 Transformada de Radon
Reconstruir as caraterísticas físicas de um objeto extenso é possível graças ao conceito
matemático adjunto a transformada de Radon. Esta relação matemática foi introduzida no
início do século XX por Johan Radon e foi o ponto de partida para as reconstruções tomográficas
de Cormack e Hounsfield [48]. Dada uma função f(x, y) em duas dimensões que representa
uma grandeza física no plano z = z0, a transformada de Radon R {f(x, y)} (θ, r) é definida
como [39]:
R {f(x, y)} (θ, r) =
∫ +∞
−∞
f(t sin θ + r cos θ,−t cos θ + r sin θ)dt (3.1)
A transformada de Radon pode ser interpretada como uma integral de linha da função
f(x, y) ao longo do caminho Γr definido por x(t) = t sin θ+ r cos θ, y(t) = −t cos θ+ r sin θ. Na
Figura 3.2 mostramos uma família de caminhos Γr para múltiplos parâmetros r e para o ângulo
θ. A integral de Radon ao longo das linhas em azul resultam em uma função projeção Pθ(r).
A família de projeções Pθ(r) está ligada a função f(x, y) pelo teorema da projeção de Fourier.
Tomando a transformada de Fourier da equação 3.2 que define Pθ(r) :
Pθ(k) = F {Pθ(r)} (k) =
∫ +∞
−∞
Pθ(r)e
−ikrdr = (3.2)
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Fig. 3.2: Transformada de Radon e Teorema da Projeção de Fourier. A transformada de Fourier da projeção de f(x, y) no ângulo θ
é idêntica a transformada de Fourier de f(x, y), F (u, v) ao longo da reta u = r cos θ, v = r sin θ no espaço de frequência. Adaptado
de [49].
∫ +∞
−∞
∫ +∞
−∞
f(t sin θ + r cos θ,−t cos θ + r sin θ)e−ikrdrdt (3.3)
Rescrevendo as coordenadas r e t por meio da transformação:
x(t, r) = t sin θ + r cos θ
y(t, r) = −t cos θ + r sin θ
(3.4)
e invertendo-se este sistema de equações para encontrar dx e dy, obtém-se a identidade [38,39]:
Pθ(k) =
∫ +∞
−∞
f(x, y)eixk cos θ+iyk sin θdxdy (3.5)
Mostrando que a transformada de Fourier Pθ(k) é idêntica a transformada de Fourier F (u, v)
ao longo da reta u = k cos θ, v = k sin θ como representado na Figura 3.2. Dessa maneira, para
reconstruir a função f(x, y) basta que seja obtido um conjunto de projeções Pθ(r) e os espectros
no espaço de Fourier sejam colados ao longo do plano F (u, v).
A conexão entre o teorema da projeção, estritamente matemático, e as reconstruções to-
mográficas ocorre pelo fato de que toda imagem por absorção de raios X é uma transformada
de Radon atuando sobre o coeficiente de atenuação linear µ(x, y, z) (Capítulo 2). Se os efei-
tos de contraste de fase e difração são desprezíveis a imagem no detetor segue a equação de
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Beer-Lambert (equação 2.6 do Capítulo 2) e para o arranjo mostrado na Figura 2.1:
log
I(x, y)
I0(x, y)
= −
∫ +∞
−∞
µ(x, y, z)dz (3.6)
A integral da equação 3.6 é idêntica a transformada de Radon para o ângulo θ = 0 no plano Y Z
daquela figura. Assim, ao se tomar o logaritmo de I(x, y)/I0(x, y) automaticamente obtemos a
transformada de Radon para µ(x, y, z) e dessa forma podemos reconstruir esta grandeza [38,39]
através de sucessivas projeções para diferentes ângulos de rotação do objeto.
3.1.2 Filtered Back Projection
Uma forma computacionalmente mais simples de reconstruir o objeto é através do método
da retro projeção filtrada (Filtered Back Projection-FBP) onde a reconstrução é realizada pela
projeção inversa de Pθ(r). Este método tem como base o fato de que uma secção do objeto
f(x, y) no espaço real é dada pela transformada de Fourier:
f(x, y) =
∫ ∫
F (u, v)e2pii(xu+yv)dudv (3.7)
Se introduzimos a mudança de variável u = k cos θ e v = k sin θ na equação acima, esta
adquire a forma:
f(x, y) =
∫ +∞
−∞
∫ pi
0
F (k cos θ, k sin θ)e2pii(xk cos θ+yk sin θ) |k| dθdk (3.8)
Sabemos por meio do teorema da projeção que Pθ(k) = F {Pθ(r)} (k) = F (k cos θ, k sin θ).
Colocando essa identidade na equação acima encontramos:
f(x, y) =
∫ pi
0
∫ +∞
−∞
|k|Pθ(k)e2pii(xk cos θ+yk sin θ)dkdθ (3.9)
A integral em k pode ser interpretada como a transformada inversa de Fourier da função
|k|Pθ(k) no ponto −(x cos θ + y sin θ). Sabemos também, pelo teorema da convolução, que
a integral da multiplicação de duas funções no espaço de frequência é uma convolução no
espaço real. Uma vez que Pθ(k) tem a forma Pθ(r) no espaço real, se denominamos H(r) a
transformada de Fourier inversa de H(k) = |k|, a equação 3.9 pode ser reescrita da seguinte
maneira:
f(x, y) =
∫ pi
0
H ? Pθ(x cos θ + y sin θ)dθ (3.10)
assim, f(x, y) é equivalente a projeção estereográfica ao longo do ângulo θ da convolução de
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Pθ(r) pela função filtro H(r) nos pontos r = x cos θ+y sin θ. Na Figura 3.3 mostramos a forma
do filtro de frequência H(r) (função rampa) aplicado a Pθ(r) previamente a projeção inversa.
Filtragem e Eliminação do Ruído
Em um sistema ideal as medidas de Pθ(r) não possuem ruído. Entretanto em sistemas reais
o ruído produzido pela instrumentação introduz componentes de alta frequência nas projeções.
O filtro rampa, preliminar a projeção filtrada, induz o enaltecimento das altas frequências e a
amplificação deste ruído na reconstrução tomográfica de f(x, y). Para contornar este problema
modula-se o filtro rampa buscando uma atenuação das componentes de alta-frequência. A
apodização das altas frequências pode ser obtida de várias maneiras e diferentes filtros são
descritos na literatura [38,39].
Entre os filtros mais comuns destacamos o filtro de Hanning [38], que mostramos na Figura
3.3. Este filtro consiste de uma função da forma H(k) = (1 + cos 2pik
kc
)/2, para |k| ≤ kc e
H(k) = 0, para k ≥ kc, onde kc é a frequência de corte. Todas as componentes com frequência
acima de kc são excluídas e assim o ruído final da reconstrução é reduzido.
Fig. 3.3: Gráfico do filtro linear no espaço de frequência H(k) = |k|, utilizado no algoritmo FBP e o filtro de Hanning onde o filtro
linear é atenuado em alta-frequências. Adaptado de [50].
Correção para feixe Cônico
A emissão de raios X ocorre ao longo de todo o ângulo sólido 4pi no ponto focal de emissão na
superfície do anodo emissor. Em geral, o feixe é colimado na saída do tubo de modo a formar
um leque ou um cone com divergência característica. No limite em que o objeto e detetor
estão longe da fonte emissora podemos considerar o feixe cônico como sendo aproximadamente
paralelo e as equações da secção anterior são válidas, pois a divergência do feixe, δ = L
l1+l2
é
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pequena. À medida que se aproxima o amostra da fonte ocorre um aumento na magnificação,
como discutido no Capítulo 1. Entretanto, perde-se o regime de feixes paralelos e o método
FBP necessita de correções no momento da reconstrução.
Fig. 3.4: Representação geométrica dos parâmetros utilizados na reconstrução tomográfica para a correção Feldkmap-Davis-Kress.
A projeção adquire as coordenadas (u, v), o objeto é descrito com as coordenadas (x, y, z) e as distâncias objeto-amostra e objeto-
fonte são d′ e dn respectivamente. Imagem obtida da referência [51].
O algoritmo FBP é corrigido através do modelo desenvolvido por Feldkamp-Davis-Kress [35].
Esta correção é válida para um intervalo amplo de magnificações e uma descrição do tratamento
matemático envolvido na correção pode ser encontrado com detalhes nas referências [35,39].
Recupera-se o objeto, ou a função f(x, y, z), através das projeções Pθ(u, v), como mostrado
na Figura 3.4. Na reconstrução por feixes paralelos cada secção do objeto no plano z = z0
é obtido através da sua projeção respectiva Pθ(r). No caso da correção FDK é necessário a
utilização de toda a informação contida no plano de projeção (u, v) pois o feixe cônico carrega
informações dos planos adjacentes ao plano a ser reconstruído.
Feldkamp-Davis-Kress mostraram que é possível recuperar f(x, y, z) através das relações:
f(x, y, z) =
∑ 1
2piK
W (x, y, θn)Pˆθn(u(x, y, θn), v(x, y, z, θn)) (3.11)
onde é introduzida uma correção W (x, y, θn) na projeção Pˆθn(u, v):
W (x, y, θn) = (
dn
dn − x cos θn − y sin θn )
2 (3.12)
e uma transformação de coordenadas:
u(x, y, θn) =
d′(−x cos θn + y sin θn)
dn − x cos θn − y sin θn (3.13)
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v(x, y, z, θn) =
d′z
dn − x cos θn − y sin θn (3.14)
Nestas equações d′ é a distância entre o objeto e o detetor, d a distância entre objeto e a
fonte e Pˆθ(u, v) é a projeção Pθ(u, v) filtrada no espaço de frequência por um dos filtros descritos
na secção 3.1.2 em ambas as direções.
3.2 Desenvolvimento de um Microtomografo e Rotinas de
reconstrução.
A aquisição de dados de tomografia é um processo que pode ser dividido em três etapas:
1. Aquisição de um conjunto de projeções Pθ(u, v).
2. Reconstrução do objeto f(x, y, x) virtualmente.
3. Visualização e extração de dados relevantes.
No contexto hospitalar, para a aquisição de um conjunto de projeções tomográficas, o ob-
jeto(paciente) permanece fixo e ambos detetor e fonte se movimentam. Detetor e fonte, em
geral, descrevem uma trajetória helicoidal em torno do objeto [38]. No caso das microtomogra-
fias utiliza-se uma montagem semelhante a aquela mostrada na Figura 3.1. Este setup consiste
em um detetor de área bidimensional fixo (3), um porta amostra com estágio de rotação aco-
plado (2) e uma fonte de raios X do tipo microfoco (1). Neste caso, a resolução espacial depende
de três fatores: 1- Magnificação; 2-Tamanho do ponto focal de emissão; e 3-Tamanho do pixel
do detetor.
Na Figura 3.5 e na Figura 3.6 mostramos a fonte de raios X, o porta amostra, o detetor
de área e uma imagem do primeiro sistema desenvolvido no Laboratório de Cristalografia de
Raios X.
3.2.1 Instrumentação Para Aquisição de Projeções
Na implementação do sistema de aquisição de microtomografias utilizamos os detetores digi-
tais CMOS modelos RadIcon-HR e RadIcon-4K da fabricante Rad-Icon [52]. Uma imagem dos
detetores é mostrada na Figura 3.5 (b) e (c). Estes detetores possuem sensibilidade para feixes
de raios X com energias entre 8 keV e 150 keV e o método de detecção é indireto consistindo de
um filme cintilador sobre a matriz de detecção de luz visível. O detetor HR possui tamanho de
pixel de 22.5 µm e uma matriz de 1200 x 1600 pixels. O modelo 4K possui tamanho do pixel de
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48 µm e é composto de uma matriz de 2000 x 2048 pontos. Com estas especificações é possível
a obtenção de reconstruções tomográficas da ordem de 2000 x 2000 x 2000 voxels. Ambos os
detetores são conectados a um computador pessoal por meio de uma placa da captura de vídeo
(Frame Grabber PCI PXD-1000). O tempo de aquisição de cada projeção é controlado por
meio desse componente e esta por sua vez opera entre intervalos de aquisição de 30 ms e 6700
ms.
Todo o sistema foi montado em uma cabana blindada previamente existente no laboratório.
Ambos, detetor e estágio de rotação, foram montados em um sistema de trilhos de maneira
a possibilitar a escolha das distâncias d1 e d2 (Capítulo 2) e assim a magnificação do objeto
M = d1+d2
d1
bem como o regime de imagem.
Fig. 3.5: Equipamento utilizados na montagem da estação de microtomografias [52,53]: a) Fonte Microfoco Hamamatsu HL-6180.
(b) Detetor CMOS RadIcon HR. b) Detetor RadIcon CMOS 4K.
Utilizamos uma fonte microfoco Hamamatsu modelo HL-6180 como fonte geradora de raios
X (Figura 3.5-a). Esta fonte opera com potência de saída de 8 W e a tensão no tubo pode ser
ajustada entre 40 kV e 130 kV. O diâmetro do foco de emissão é inferior a 5 µm e o alvo é
constituído de um filme de Tungstênio montado sobre uma janela de Berílio [53] produzindo o
espectro de emissão característico do Tungstênio.
Controle
O controle do estágio de rotação e da aquisição das projeções foi implementado por meio
de um script escrito na plataforma de desenvolvimento National Instruments LabView [54]. O
algoritmo em uma primeira etapa inicializa a Frame Grabber PXD-1000 e o sistema de controle
dos motores de passo do porta amostra. Em seguida as projeções são adquiridas por meio da
segunda etapa: coleta-se uma projeção e a amostra é rotacionada para cada intervalo de ângulo
especificado até obtenção de todas as projeções no intervalo de rotação de 180 graus para o
regime de feixe paralelo ou 360 graus para o regime de feixe cônico.
Em uma etapa anterior à aquisição das projeções, coletamos um conjunto de imagens de
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Fig. 3.6: Visão do sistema de microtomografias implementado. Na figura, acima, imagem interior mostrando a fonte de raios X
microfoco, o estágio de rotação e porta amostra e a direita o detetor de área Rad-Icon 4K. Na parte inferior: imagem do sistema
de controle escrito em LabView.
campo claro (Bright Field) e de campo escuro (Dark Field) e cada imagem da amostra é
normalizada por meio da expressão:
Pθ(u, v) = − log
{
Iθ(u, v)− IDF (u, v)
IBF (u, v)− IDF (u, v)
}
(3.15)
onde IDF (u, v) é a imagem de campo escuro , IBF (u, v) a imagem de campo claro e Iθ(u, v) a
imagem coletada para o angulo θ. Nesta nomenclatura Pθ(u, v) seria a transmissão normalizada
da amostra.
Tanto as projeções como as imagens de campo escuro e campo claro são armazenadas
individualmente como uma imagem binária em formato .RAW com 16 bits por pixel para os
níveis de cinza.
A mecânica do estágio de rotação foi escolhida de modo a obter avanços de até 0.05◦ e
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assim microtomografias com até 7600 projeções. Inicialmente utilizamos um estágio de rotação
montado no próprio laboratório. Em seguida o setup foi melhorado introduzindo-se um estágio
de rotação Physik Instrumente PI-688 controlado pelo módulo eletrônico PI-638 também da
mesma fabricante [55]. Na Figura 3.7 mostramos a montagem final com estes controladores.
Fig. 3.7: Visão do sistema de aquisição de microtomografias otimizado. Adaptado de [47].
3.2.2 Algoritmo de reconstrução
Para este propósito utilizamos os algoritmos FBP e FDK como descritos anteriormente. A
reconstrução das microtomografia se assemelha aos métodos utilizados nas tomografias conven-
cionais com exceção de alguns detalhes técnicos específicos.
Um fator decisivo é o volume de dados obtidos em uma projeção tomográfica. Por se tratar
de reconstruções em alta resolução espacial é necessário a implementação de rotinas próprias
de reconstrução que otimizem memória e tempo de processamento da CPU. No método FBP
o algoritmo de reconstrução tem complexidade N4 onde N é o número de pixels em uma
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direção do detetor. No caso da reconstrução para feixe cônico ocorre a necessidade de cálculos
adicionais que podem incrementar a complexidade do algoritmo em mais uma ordem. Além
disso, do ponto de vista acadêmico é interessante a criação e utilização de plataformas próprias
que possibilitem adaptações e testes aos algoritmos bem como de técnicas de processamento
previamente existentes.
Com estas considerações escrevemos rotinas de reconstrução tomográfica para o setup im-
plementado nesse trabalho. Seguimos a implementação numérica descrita nas referências [51]
e [39]. Inicialmente desenvolvemos script para a plataforma MathWorks Matlab [56]. Pos-
teriormente implementamos os mesmos algoritmos em linguagem C++ para a melhoria no
desempenho e tempo de reconstrução. Os algoritmos utilizam o formalismo para feixe pa-
ralelo bem como feixe cônico. No Apêndice C mostramos o código fonte em Matlab para a
reconstrução na condição de feixes paralelos.
Descrição Geral
O programa carrega as projeções tomográficas na memória volátil da unidade de processa-
mento. Os filtros rampa e a correção das projeções para o algoritmo FDK são realizadas no
espaço de frequência através da transformada de Fourier de cada projeção individual, aplica-
ção do filtro e recuperação da projeção no espaço real por meio da transformada de Fourier
inversa. Nesta etapa utilizamos a biblioteca numérica para transformadas de Fourier discretas
FFTW(Fast Fourier Transform in the West) escrita em linguagem C [57,58]. Este pacote é dis-
ponibilizado gratuitamente através da licença GNU e é utilizado amplamente pela comunidade
científica [59].
Centralização dos Tomogramas
A magnificação M está associada a distância entre fonte-objeto, d1 e a distância objeto-
detetor, d2 que nesse arranjo é flexível, pois tanto detetor como porta amostra correm livre
sobre o trilho central. Decorre que o centro de rotação do objeto com respeito ao centro do
detetor não é fixo devido ao backlash associado as partes mecânicas. Dessa maneira é necessário
que o centro de rotação do objeto seja determinado toda vez que se altera experimentalmente
as distâncias d1 e d2. A negligência disso resulta no aparecimento de artefatos nas reconstruções
em forma de U (U-shaped artifacts) como pode ser observado na figura 3.8.
Para contornar esse problema alguns métodos são descritos na literatura. Na referência [60]
o centro de rotação é determinado a partir do centro de massa cm(v, θ) ou momento de inércia
da linha v que na condição de feixe paralelo é dada por:
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Fig. 3.8: Reconstrução do corpo de prova mostrado na Figura 3.10. A numeração indica o desalinhamento do centro de rotação e
do centro da projeção (em números de pixels desalinhado).
cm(v, θ) =
∑
u Pθ(u, v)u∑
u Pθ(u, v)
(3.16)
O centro de massa é uma grandeza própria do objeto e determina-se o centro de rotação
através da média de cm(v, θ) ao longo das N projeções em θ:
cr(v) =
∑
cm(v, θ)
N
(3.17)
Esta técnica encontra o centro de rotação com precisão em casos onde o contraste de fase ou
sinais de espalhamento não estão presentes. Os efeitos de contraste de fase introduzem erros no
cálculo de cm(v, θ) devido aos efeitos de borda descritos no capítulo anterior. Outros métodos
tentam eliminar esse problema por meio de algoritmos iterativos como descrito na referência
[61]. Entretanto, o resultado destes métodos depende das dimensões do pixel do detetor,
tamanho da amostra e resolução desejada. Em escalas micrométricas ou sub-micrométricas o
método usual ainda é a comparação visual. O centro de rotação é determinado por um dos
métodos descritos acima e realiza-se um refinamento visual na sequência.
Nas reconstruções descritas nessa tese utilizamos o método do centro de massa. Para mag-
nificações da ordem de M ≤ 4 este método se demonstrou robusto e no caso de reconstruções
com magnificações maiores utilizamos o refinamento visual como descrito anteriormente.
Artefatos em Anel
Natural às reconstruções tomográficas são os artefatos em anel (Ringing Artifacts). Estes
artefatos aparecem devido a não linearidade de um conjunto de pixels do detetor e se caracteri-
zam por anéis nas secções reconstruídas. Na Figura 3.9 (a) mostramos uma secção transversal
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de um corpo de teste onde esses artefatos aparecem e na figura (b) a mesma reconstrução após
a eliminação dos mesmos. Esses defeitos na matriz de pixels do detetor acarretam em recons-
truções não verossímeis e portanto necessitam ser eliminadas quando se deseja a extração de
dados quantitativos das reconstruções.
Nesse trabalho escolhemos o método descrito nas referências [61, 62]. Para cada linha v do
detetor calcula-se a média ao longo de todas as projeções:
P¯v(u) =
∑
θ Pθ(u, v)
N
(3.18)
A não linearidade de um pixel específico aparece como uma protuberância na curva P¯v(u)
e uma vez que o objeto é rotacionado esta curva é uma função diferenciável em u. Aplica-se
um filtro passa baixa a média e corrige-se cada linha da projeção inicial por meio da diferença
entre a média das projeções P¯v(u) e a média das projeções filtradas e suavizadas P˜v(u):
P ′θ(u, v) = Pθ(u, v) + (P¯v(u)− P˜v(u)) (3.19)
Esse processamento é feito com base na imagem de transmissão e portanto após a etapa de
processamento descrito na equação 3.15.
Fig. 3.9: Secção reconstruída para o corpo de prova. (a) Reconstrução sem a correção para artefatos em anel. (b) Reconstrução
com correção para artefatos em anel (frequência de corte 0.7).
3.2.3 Visualização e Extração de Dados
Após a reconstrução e obtenção da distribuição de densidade f(x, y, z) passamos a etapa
de visualização e extração dos dados relevantes, tanto do ponto de vista morfológico quanto
morfométrico. A visualização é feita pelo software de código aberto Volview [63] onde a densi-
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dade f(x, y, z) é renderizada por algoritmos que simulam o processo de formação de imagens
pela técnica Maximum Intensity Projection. Os detalhes matemáticos a cerca do processo de
renderização podem ser encontrados na referência [63].
Na Figura 3.10 mostramos uma reconstrução para um corpo de prova utilizando essa téc-
nica. Nas Figuras 3.10(b) e (c) mostramos uma secção transversal do objeto e uma projeção
tomográfica e na Figura 3.10(a) o objeto reconstruído com auxilio do software VolView.
Fig. 3.10: Corpo de prova consistindo de uma tampa de caneta a base de Polietileno. (a) Reconstrução tri-dimensional (b)
Reconstrução de uma secção transversal do objeto. (c) Projeção original do objeto. Energia do feixe 60 keV, corrente do tubo 80
µA, 1440 projeções em intervalos de 0.25◦ com tempo de exposição de 18 segundos.
3.3 Testes e Aplicações
A seguir, mostramos alguns exemplos das microtomografias obtidas com o equipamento
desenvolvido e os softwares de reconstrução implementados. Estes testes provam a versatilidade
do equipamento que desenvolvemos tanto do ponto de vista do amplo espectro de aplicações
como da energia dos fótons utilizado bem como da estrutura das amostras.
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Fig. 3.11: Microtomografia da região anterior de um femur de coelho ex vivo:(a) reconstrução 3D de todo o volume do femur. (b)
cortes transversais de duas regiões mostrando o tecido ósseo compacto, tecido ósseo trabecular.(c) Corte coronal e (d) corte sagital.
Adaptado de [47].
Biologia
Na Figura 3.11 mostramos a reconstrução para um femur de rato ex vivo com dimensões de
5 mm x 5 mm x 30 mm. As projeções foram adquiridas com a fonte de raios X em 80 keV e 40
µA. A magnificação utilizada foi 4.5× e um voxel com largura de 5 µm foi obtido para distância
fonte-amostra de 150 mm e distância entre fonte-objeto de 800 mm. O volume renderizado foi
obtido de um conjunto de 720 projeções com espaçamento angular de 0.5◦. A reconstrução foi
feita utilizando-se o algoritmo Filtered Back-Projection com correção FDK e filtro de Shepp-
Logan com ωc = 0.8 para a frequência de corte juntamente do filtro de eliminação de artefatos
em anéis com frequência de corte de 0.4.
Na Figura 3.11 (a) mostramos a reconstrução tridimensional do fêmur e na Figura 3.11(b)
mostramos dois cortes transversais próximos a parte mais alta do fêmur (epífise ou cabeça do
fêmur). Nesses cortes podemos ver claramente a reconstrução da região trabecular. Nas demais
figuras mostramos uma secção coronal e sagital ao longo de todo o fêmur onde podemos ver a
região do tecido trabecular e na parte mais abaixo a região do osso compacto. Estas imagens
mostram a versatilidade do equipamento em reconstruir estruturas biológicas moles com alta
resolução.
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Paleontologia
Como mencionamos no início desse capítulo, as microtomografias são ferramentas de grande
valor na área da paleontologia pois os espécimes contem valor histórico e não podem ser secci-
onados. Na Figura 3.12 mostramos uma microtomografia obtida para um inseto preso em um
pedra ambar datada do período cenozóico.
As projeções foram coletadas com energia do feixe em 60 keV, corrente do tudo de 60 µA,
tempo de exposição 5 segundos e distância entre fonte e amostra de 34 cm e distância entre
amostra ao detetor de 195 cm. As projeções foram adquiridas em intervalos de 0.5◦ totalizando
720 projeções.
Fig. 3.12: Microtomografia de um inseto preso em ambar com
datação do período Cenozóico (Cortesia da Prof. Frésia Ri-
cardi, Instituto de Geografia - Unicamp). (a) Projeção to-
mográfica do inseto. (b) Reconstrução tridimensional onde
podemos observar asas, patas e o aparelho bucal do inseto.
Reproduzido da referência [47].
Uma análise da Figura 3.12(a) mostra que
efeitos de contraste de fase estão presentes e são
relevantes na formação das projeções tomográfi-
cas dessa amostra. Por ser composta predomi-
nantemente por âmbar, um elemento orgânico
pouco absorvedor, o contraste do objeto é obtido
graças aos efeitos de contraste de fase devido a
fonte microfoco. Essa reconstrução mostra a ca-
pacidade do equipamento no que tange a micro-
tomografias utilizando o efeito de contraste de
fase.
Ciência dos Materiais
A caracterização de materiais através de mi-
crotomografias tem sido utilizado em estudos na
área de metalurgia, cimentos e materiais com-
pósitos [44, 45]. Grande parte desses estudos
buscam por grandezas como distribuição do ta-
manho de micropartículas no interior da amos-
tras, conectividade e porosidade das estruturas
do material.
Um fator importante nessas aplicações é a
energia do feixe incidente. Estas amostras con-
tém elementos químicos com número atômico Z
elevado o que as tornam fortes absorvedoras. É
o caso, por exemplo, de ligas metálicas, materi-
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Fig. 3.13: Microtomografia de uma esponja de Titânio(Cortesia Prof. Cecília Zavaglia -Faculdade de Engenharia Mecânica -
Unicamp) utilizada em estudos de implantes ósseos. (a) Reconstrução tomográfica visualizada em 3D. (b) Imagem de uma projeção
sem tratamento para θ = 45. (c) Pós processamento de uma secção transversal mostrando um mapa da espessura da parede dos
alvéolos. (d) Secção original reconstruída utilizada para obter a Figura (b). Reproduzido da referência [47].
ais compósitos metálicos, cimentos, rochas etc. Nesse caso para a aquisição das tomografias é
necessário reduzir a dimensão da amostra, o que nem sempre é desejável ou deve-se aumentar
a energia máxima dos fótons emitidos pela fonte de modo que o comprimento de penetração
do feixe incidente aumente.
Nesse sentido, as fontes microfoco se destacam em comparação com as fontes síncrotron que
possuem um limitante na energia do feixe cedido a amostra. Fontes microfoco podem operar
com energias do feixe mais altas e assim são melhor indicadas quando é necessário a aquisição
de dados em que a amostra é fortemente absorvedora.
Com o objetivo de demonstrar a capacidade do sistema desenvolvido, obtivemos a recons-
trução tomográfica de uma esponja metálica a base de Titânio e desenvolvida no Laboratório
de Biomecânica da Faculdade de Engenharia Mecânica - Unicamp. Na Figura 3.13 mostramos
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os resultados obtidos. A amostra consistiu de uma pequena peça com dimensões de 2× 2× 3
mm3. Foram coletadas 720 projeções em 360 graus. A magnificação escolhida foi M = 2.4×
e o tempo de aquisição de cada projeção foi 12s com corrente do tubo em 80 µA e tensão de
aceleração em 130 keV.
Na Figura 3.13(a) mostramos a reconstrução tridimensional e na Figura 3.13(d) uma das
projeções coletadas com a estação de microtomografia. Nas Figuras 3.13(b) e (c) mostramos
uma secção transversal (indicada como um traço vermelho na figura reconstruída em (a)).
Na Figura 3.13(c) mostramos, em um mapa de cores, a espessura da parede dos alvéolos
que consiste essa esponja. O mapa de espessura foi obtido após o processamento da secção
reconstruída mostrada na Figura 3.13(b). A espessura da parede foi obtida por meio do software
de análise de imagens ImageJ. Os detalhes e métodos utilizados na quantificação dos dados de
microtomografia e em especial da morfometria óssea são descritos no capítulo 5.
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Capítulo 4
Microtomografias no Estudo da
Morfometria Óssea
Dentre o amplo espectro de aplicações envolvendo a técnica de microtomografias como
elemento de análise encontra-se a aplicação no estudo e caracterização de propriedades mor-
fométricas em tecidos biológicos e em especial em tecidos ósseos. Propriedades geométricas
como ocupação óssea, volume, espessura etc. estão ligadas a qualidade do tecido e a possíveis
condições patológicas do mesmo [46,64].
O estudo das propriedades histomorfométricas nesses tecidos também chama atenção devido
a complexidade dos processos envolvidos. Fatores bioquímicos e genéticos afetam as proprie-
dades histológicas e morfométricas. Vários trabalhos apontam conclusões distintas e as vezes
contraditórias devido a miríade de técnicas de análise utilizadas como aponta Gerbaix et.al. [65].
Do ponto de vista de saúde pública, no ano de 2000 estima-se que o número de fraturas
ósseas ocorridas apenas no continente Europeu foi da ordem de 3.7 milhões de casos e os custos
diretos envolvendo uma patologia específica, a osteoporose, da ordem de USS 76.7 bilhões. Com
o crescimento demográfico acentuado estima-se que os gastos envolvendo osteoporose serão da
ordem de USS 130 bilhões em 2050 [66].
Nesse contexto, em particular, a caracterização estrutural por meio de microtomografias
chama atenção uma vez que esta possibilita a obtenção de imagens e medidas com resolução
micro e sub-micrométrica sem a necessidade de preparação prévias das amostras ou secciona-
mento das mesmas [67]. Além disso, a técnica de microtomografia é robusta em termos de
condições do experimento, custos e facilidade de realização das medidas. Dessa maneira, a
utilização das microtomogafias no estudo das propriedades de tecidos ósseos em laboratório
parece direta desde que aliada a técnicas complementares [65,68,69].
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4.1 Formação do Tecido Ósseo
Do ponto de vista histológico, a formação da estrutura ósseo ocorre por meio de quatro
agentes: matriz óssea, osteoblastos, osteoclastos e osteócitos como representado na Figura 4.1
e descrito em [64]. A matriz óssea é composta por fibras de colágeno e microcristais de hidróxi-
apatita formando a estrutura base do tecido que atua na sustentação do organismo e como
reservatório de cálcio e fosfato dentre outras funções [69].
O colágeno e a hidróxi-apatita são segregados especificamente pelas células denominadas
osteoblastos. De maneira geral, os osteoclastos são responsáveis pela absorção e desconstrução
da matriz celular e osteoblastos pela regeneração dessa mesma matriz [64]. Quando um oste-
oblasto segrega a matriz óssea no seu entorno, este fica preso na matriz e esta célula passa a
ser um osteócito. Osteócitos também atuam na regeneração da estrutura base e possivelmente
desempenham papéis relacionados a sinalização de fraturas e remodelagem óssea [64,70].
Fig. 4.1: Processo de formação e regeneração óssea. Osteoclastos atuam na desmineralização da matriz óssea enquanto que
osteoblastos e osteócitos atuam no crescimento e reconstituição dessa matriz. Imagem extraída de Seeman [64].
Todos esses processos ocorrem de maneira simultânea ao longo do ciclo de vida do tecido e
um conjunto complexo de reações bioquímicas e mecanismos de comunicação celular orquestram
essa dinâmica. Dessa maneira, o ciclo de destruição e regeneração óssea está sujeito a processos
bioquímicos locais bem como àqueles sistêmicos provenientes de outras cadeias bioquímicas do
organismo [71].
A atividade dos osteoclastos e osteoblastos é fator determinante nas características mor-
fométricas da matriz óssea pois a ativação ou inativação dessas células determina quanto de
material ósseo é produzido e mantido pelo organismo [71, 72]. Estas células se encontram nas
superfícies da matriz óssea e portanto os seus efeitos são evidentes em regiões onde a razão
superfície/volume ósseo é considerável [73].
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4.1.1 Morfometria Óssea
Na Figura 4.2 mostramos as partes constituintes de um fêmur. As extremidades são com-
postas do tecido trabecular e nessa região aparece uma superfície de transição (linha epifiseal)
que delimita a epífise do restante da estrutura. Na diáfise ocorre a transição do tecido trabe-
cular para o tecido ósseo compacto, que é composto do periósteo e endósteo (osso tubular) e
da cavidade medular.
A função do tecido trabecular ou osso esponjoso é prover o osso com uma estrutura rígida de
conexão e ao mesmo tempo diminuir o peso da estrutura. Aliado a isso, na região medular entre
as trabéculas ocorre a segregação de vários compostos necessários a existência do organismo.
A diáfise, entretanto, suporta uma carga de tração maior e portanto o osso nessa região é
compacto e recebe cargas elevadas.
A atividade dos osteoclastos e osteoblastos durante a fase de crescimento desses tecidos
ou na regeneração celular determinam as propriedades morfométricas das trabéculas e das
paredes ósseas [46, 74]. Estudos mostram, por exemplo, que associado a desmineralização
ocorre a diminuição da espessura trabecular e aumento do espaçamento alveolar [68]. Ao
mesmo tempo, a mineralização pode incrementar ou preservar essas estruturas dependendo de
cada caso particular [75].
Fig. 4.2: Partes anatômicas de um fêmur. As extremidades são
denominadas epífise e a parte central diáfise. Ambas as partes
têm estrutura e função óssea distintas. Adaptado de [64].
Esses parâmetros podem ser extraídos por
meio das microtomografias de raios-x como
apontado por Feldkamp et. al. [76], historica-
mente o primeiro trabalho a introduzir a quanti-
ficação histomorfométrica em reconstruções to-
mográficas. Inicialmente, determina-se os voxels
correspondentes a matrix óssea e os voxels cor-
respondentes ao tecido medular por meio do ma-
peamento das escalas de cinza em uma matriz
binária de "0"e "1"obtida por um algoritmo de
thresholding.
O valor de µ(x, y, z), para uma dada secção z,
é normalizado entre uma região de valores com
intensidade máxima Imax e intensidade mínima Imin, ou seja, Imin ≤ µ(x, y, z) ≤ Imax. O
mapeamento binário ocorre pela aplicação, no caso mais simples, de uma função de corte do
tipo:
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µbin(x, y, z) =
{
1 : se µ(x, y, z) > Ithresh
0 : se µ(x, y, z) ≤ Ithresh
onde Ithresh é um valor arbitrário ou determinado por métodos de segmentação específicos [77].
Encontramos diversos métodos de segmentação da escala de cinza na literatura e nesse trabalho
utilizamos o método ISOData [78].
Na Figura 4.3 (a) mostramos um plano reconstruído para a região da epífise de um femur de
rato onde observamos a formação trabecular. O máximo de intensidade (matriz óssea) assume
o valor Imax = 255 e a região medular Imin = 0. Na Figura 4.3 (b) mostramos o mapeamento
binário resultante da aplicação do método ISOdata com Ithres = 110.
Ocupação Volumétrica
A ocupação volumétrica é a razão entre o volume de tecido da matriz óssea comparada
com o volume total (número de voxels) reconstruído. Essa grandeza é obtida pela contagem do
número de voxels logicamente iguais a "1"(BV - Bone Volume) provenientes do mapeamento
binário(binary threshould) do volume total TV(TV - Total Volume) e encontrando-se a razão
(BV/TV ) [46].
A razão de ocupação óssea reflete a compactação da matriz óssea. Essa grandeza é distinta
da densidade mineral óssea [46,68] que é uma medida da densidade da matriz, massa óssea por
volume de estrutura. Quanto maior a ocupação óssea maior é o volume de estrutura óssea por
unidade de volume total.
Espessura e Espaçamento Trabecular
A espessura trabecular é encontrada através da medida da menor distância entre as duas
superfícies de uma trabécula, independentemente da orientação da estrutura trabecular rende-
rizada. Um tratamento detalhado e extenso a cerca dessas técnicas pode ser encontrado em
Doube e Odgaard [46,79].
Na Figura 4.3(c) mostramos o mapa de cores obtido através do método de Odgaard para a
espessura trabecular oriunda da máscara da Figura 4.3(b) e na Figura 4.3(c) para o espaçamento
trabecular. A obtenção de parâmetros tais como a média e o desvio padrão dessas grandezas é
automática a partir dos mapas de espessura e espaçamento obtidos.
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Fig. 4.3: Processamento de uma secção tomográfica (3, 5 × 3, 5 mm2) para obtenção de medidas da espessura e separação trabecular.
a) plano reconstruído mostrando as intensidades reconstruídas. Em cinza a matriz óssea e em preto a região medular. b) Mapa
binário obtido pelo algoritmo ISOData descrito no texto. c) Mapa da espessura trabecular em cada região do plano. d) Mapa do
espaçamento trabecular em cada região do plano.
Conectividade Óssea
A conectividade da estrutura trabecular é um fator importante na caracterização desses
arranjos assim como a espessura e o espaçamento. Trabéculas com um número reduzido de
conexões possuem resistência a fratura elevada em comparação com aquelas de múltiplas cone-
xões [46,80]. Portanto, a medida da conectividade trabecular pode ser um fator de comparação
entre grupos de estudos amostrais distintos nos mais diversos estudos.
Na literatura, Hahn et al. [80] encontra a conectividade calculando a concavidade das estru-
turas tridimensionais, enquanto Odgaard et al. [46] define uma medida de conectividade como
o número de cortes necessários para dividir a estrutura trabecular em duas partes desconexas.
Neste trabalho utilizamos o método de Odgaard pois esta metodologia é direta quando compa-
rada a metodologia descrita em Hahn, que tem como base uma estimativa da concavidade da
estrutura.
Dimensão Fractal
Outro parâmetro associado a organização trabecular é a dimensão fractal dessas estrutu-
ras [81]. O trabalho inicial de Benoit Mandelbrot [82] na aplicação da dimensão fractal em
problemas naturais é aplicado no contexto da organização trabecular.
Fazzalari [81] argumenta que a dimensão fractal está em dependência linear com a espessura
e o espaçamento das trabéculas e como consequência, estaria ligada a qualidade da estrutura
óssea. Portanto, é uma grandeza que deve ser investigada no contexto da histomorfometria
para um entendimento geral das qualidades da estrutura óssea.
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4.1.2 Influência de Lipídeos e Sucrose
Estudos mostram a existência de efeitos da dieta alimentar, em particular ao alto teor de
lipídeos e sucrose, na atividade bioquímica, número de osteoblastos e osteoclastos bem como
na concentração sérica de hormônios de comunicação intercelular [69, 71, 83]. Dietas com alto
teor de lipídeos induzem a gênesis de osteoclastos em detrimento dos osteoblastos [84] e é
observado alterações na concentração de agentes bioquímicos ligados a atividade inflamatória
do organismo [71].
Por outro lado, constata-se inúmeros agentes orgânicos capazes de contrabalancear esses
efeitos. Em específico, o fitosterol (P) e o ácido linoléico conjugado (CLA) inibem os efeitos
das dietas com alto teor de lipídeo (HF) em tecidos moles de ratos quando administrados em
conjunto [85,86]. Esses efeitos se originam dos mecanismos anti-inflamatórios desses compostos
e são perceptíveis em células hepáticas e em mediadores bioquímicos dispersos na corrente
sanguínea dos animais [69, 85, 86]. Além disso, medidas específicas mostram que o CLA e P
são absorvidos no tecido ósseo e no serum tanto de aves quanto de ratos e há evidencias de
alterações bioquímicas em ambos os casos [71,87].
4.2 Microtomografias em tecidos Ósseos
Diante da comprovação da ação desses compostos em tecidos moles e nos processos bi-
oquímicos levanta-se a questão de qual seria o efeito estrutural e morfométrico associado a
parâmetros estruturais como, por exemplo, a espessura trabecular, a ocupação óssea, a conec-
tividade trabecular e o volume de tecido ósseo nesses organismos. Estes parâmetros podem
ser medidos por meio das microtomografias de raios X e subsequente processamento dos volu-
mes reconstruídos como mencionado acima. A seguir, descrevemos os estudos realizados nesse
sentido, na tentativa de elucidar os efeitos do CLA e P na histomorfometria óssea em dietas
HF.
4.2.1 Materiais e Métodos
Tendo como interesse o estudo dos efeitos do CLA e do Fitosterol em dietas HF na mor-
fometria óssea obtivemos amostras ex vivo de fêmur de rato Sprague-Dawley através de uma
colaboração com o Departamento de Nutrição da Faculdade de Engenharia de Alimentos -
Unicamp.
Cinco grupos de animais contendo três animais por grupo foram tratados com dietas distin-
tas. Um grupo contendo alto teor de lipídios( HF), um grupo padrão (STD), um grupo tratado
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com alto teor de lipídeos e fitosterol (HF+P), um grupo com tratado com alto teor de lipídeos
e Ácido Linoléico Conjugado (HF+CLA) e um quinto grupo alimentado com lipídeos, fitosterol
e CLA (HF+P+CLA). Após um período de oito semanas de vida os animais foram sacrificados
e as amostras de fêmur coletadas e acondicionadas em álcool etílico 75% sob refrigeração a 4◦C.
Os protocolos de obtenção das amostras, métodos e procedimentos éticos são descritos com
detalhes nas referências [88], [85] e [86].
As medidas de microtomografia foram realizadas no Laboratório Nacional de Argonne, na
linha 2-BM do Advanced Photon Source - APS [89]. Estas medidas foram feitas com feixe de luz
síncrotron monocromático produzido por um bending magnet acoplado a um monocromador
de multicamadas. A energia dos fótons incidentes foi 31 KeV com largura de banda de 0.1
KeV, otimizado para o máximo contraste possível. A detecção foi realizada por uma câmera
PCO4000 com FOV de 6mmx4mm e largura do pixel de 5µm para o sistema de focalização
com magnificação em 10×. Cada microtomografia foi composta de 1800 projeções em passos de
0.1◦. Amostras de femur de três animais por grupo e cinco secções por fêmur foram submetidas
a análise resultando em 75 conjuntos de projeções microtomográficas com volume de 1000 ×
1000× 600 voxels.
A reconstrução das microtomografias foi realizada por meio do algoritmo Tomopy [30],
disponibilizado pela própria linha de luz. Aplicamos a correção para os efeitos de contraste
de fase (β = 0.005) e as secções reconstruídas foram normalizadas para uma escala de cinza
de 16 bits entre 0 e 255. Após a reconstrução, os dados foram tratados para a obtenção
dos parâmetros estruturais ósseos e medidas quantitativas foram extraídas com o auxílio do
software BoneJ [79]. Este software é um "plugin"de código aberto para processamento de
dados de morfometria óssea na plataforma de processamento de imagens ImageJ [90].
Parâmetros estruturais na região da epífise e diáfise do fêmur foram obtidos para cada
amostra. Na região da epífise, seguimos o trabalho de Cao et al. [72]. Em cada reconstrução
tomográfica, um cubo de 1mm x 1mm x 1mm foi escolhido no centro da região epifíseal locali-
zado 1mm abaixo da parte mais externa da cabeça do fêmur. Escolhemos essa região porque a
mesma sofre uma intensa carga mecânica e é a região onde possivelmente os efeitos da mudança
trabecular são mais evidentes. Para essa região extraímos medidas da ocupação volumétrica,
espessura e espaçamento trabecular bem como a conectividade e a dimensão fractal.
Na região da diáfise selecionamos um anel entre 3 mm e 1 mm acima do ponto de fratura
no ensaio mecânico e a superfície externa, espessura da parede óssea, ocupação volumétrica
do tecido mole e tecido ósseo foi determinado. Na Figura 4.4 mostramos as duas regiões
selecionadas para uma amostra do grupo darão a título de exemplo. Na parte (a) mostramos
o cubo extraído da região da epífise e na parte (b) a secção extraída da diáfise do fêmur.
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Fig. 4.4: Exemplo de volumes reconstruídos utilizados para a extração dos parâmetros histomorfométricos. (a) Volume trabecular
da epífise extraído da amostra número P6 do grupo padrão. A escala de cores mostra a espessura trabecular ponto a ponto no
volume. (b) Volume da diáfise reconstruído e utilizado para análise.
Os valores encontrados foram submetidos ao teste de Kruskal-Wallis para análise da signi-
ficância estatística entre os grupos [91]. O teste de Kruskal-Wallis foi escolhido pelo número
pequeno de amostras por grupo. Nesta circunstância, este é o teste estatístico mais ade-
quado [91].
4.3 Análises e Resultados
Medidas de peso e carga de ruptura pelo método de flexão em três pontos [92] foram
coletadas previamente ao estudo com as microtomografias. No ensaio de carga de ruptura a
medida da tensão τ = F
A
versus deformação  = ∆x
x
do objeto (τ × ) é encontrada. Em geral
a carga de ruptura F é menor em relação ao máximo da curva de tensão versus deformação.
Ambas as informações são quantificadores da resistência do material e nesse caso do material
ósseo. Nas Figuras 4.5 e 4.6 mostramos as médias dessas medidas. Observa-se que o peso do
fêmur nas dietas com alto teor de lipídeos é em média 15% menor que na dieta padrão. Da
mesma forma, a carga de ruptura bem como a carga de deformação máxima no ensaio mecânico
é menor para todas as dietas contendo HF quando comparado ao grupo STD, com exceção do
grupo HF+CLA+P.
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Fig. 4.5: Carga de ruptura(N) e carga máxima (N) no ensaio de
flexão de três pontos para cada grupo amostral(média estatística).
Fig. 4.6: Média do peso do fêmur inteiro para cada grupo amos-
tral(média estatística). Obtido da referência [88].
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Estrutura Trabecular
Na Tabela 4.2 mostramos a média e a mediana das medidas realizadas em cada grupo
amostral bem como o teste de confiabilidade estatística. Nessa região medimos para cada
amostra os seguintes parâmetros estruturais: ocupação volumétrica, espaçamento trabecular,
espessura trabecular, conectividade e dimensão fractal. Estas variáveis apresentaram p-valor
acima de 0.05 no teste de Kruskal-Wallis em todos os casos e para o espaçamento trabecu-
lar médio encontramos p = 0.35. Esses valores mostram que para essa região do fêmur não
ocorreram mudanças significativas na estrutura morfológica das amostras em função das dietas
apresentadas aos animais pois a confiabilidade estatística p < 0.05 não foi alcançada.
Osso Compacto
Ao contrário da região trabecular, o osso compacto(diáfise) mostrou mudanças estatísticas
significativas, p < 0.05, para alguns grupos. Na Figura 4.7 mostramos, a título de exemplo,
quatro secções oriundas de amostra específicas entre os grupos avaliados.
Na Tabela 4.1 mostramos as medidas realizadas. Nessa região, além da ocupação volu-
métrica do osso compacto, BV/TV, analisamos o volume do tecido medular e em específico
o volume da cavidade medular MV. Assim, a tabela apresenta as razões BV/TV, MV/TV e
também MV/BV para a secção da diáfise.
Fig. 4.7: Secção transversal da estrutura óssea compacta (diá-
fise do fêmur) para uma amostra de cada grupo de estudo. Em
sequência: STD, HF, HF+CLA, HF+P.
Fig. 4.8: Razão de ocupação volumétrica (BV/TV) para a re-
gião da diáfise. Valores altos de (BV/TV) indicam uma ten-
dencia de compactação da estrutura óssea.
Na Figura 4.8 mostramos o gráfico da ocupação volumétrica (BV/TV) para essa região.
Esta grandeza apresentou valor superior no grupo padrão, STD, com relação a todos os demais
grupos mostrando que existe uma possível falta de material nessa região com respeito as dietas
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com alto teor de gordura. O p-valor dessa medida foi 0.08 o que nos aponta uma tendencia.
Valores conclusivos necessitam de estudos mais detalhados.
Na Figura 4.9 mostramos um gráfico com as medidas para o parâmetro perímetro externo.
Esta grandeza obteve p = 0.02 no teste de Kruskal-Wallis. Podemos observar que os grupos HF
e STD apresentaram valores superiores quando comparados com os grupos HF+CLA, HF+P e
HF+CLA+P. Essa medida corrobora com os resultados exibidos pelo ensaio de flexão e peso,
mas não explica, por exemplo, o motivo pelo qual o grupo HF+P+CLA apresenta uma tração
de ruptura acima dos demais grupo alimentados com um alto teor de gordura.
Outra grandeza que apresentou tendência a diferenciação entre os grupos foi a razão entre
o volume do tecido medular e do tecido ósseo compacto MV/BV(Figura 4.10). Essa medida
resultou em um p-valor de 0.13, acima do intervalo de confiança estatística, mas suficiente
para se considerar uma possível tendência com respeito a estes valores. Podemos observar que
nessa medida, os grupos HF e STD apresentam o mesmo comportamento: valores menores,
mas distintos dos demais grupos. Espera-se que quanto menor o valor da razão MV/BV, maior
será a facilidade de ruptura em um ensaio de flexão dessas estruturas pois o volume da parede
óssea é inversamente proporcional. Comparando essas medidas com as medidas do ensaio de
flexão podemos observar uma certa correlação entre as medidas. O ensaio de flexão mostrou
que o grupo STD é o mais resistente. Da mesma forma, o grupo STD tem o menor valor de
MV/BV corroborando com as medidas no ensaio de flexão.
Fig. 4.9: Perímetro externo para a região do osso compacto.
As medidas mostram que os grupos HF e STD não exibem
diferenças significativas. Entretanto os demais grupos, compa-
rativamente apresentaram o perímetro externo abaixo do valor
do grupo padrão.
Fig. 4.10: Razão de ocupação entre a estrutura medular e es-
trutura óssea (MV/TV). Essa razão é obtida encontrando-se o
número de voxels tanto na região medular quanto na região do
osso compacto e obtendo-se a razão entre esses valores.
Os parâmetros estruturais onde p < 0.1 demonstram mudanças ou tendência a mudanças de
acordo com cada grupo de estudo. Entretanto, uma correlação única entre todas as grandezas
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não é observada. Este fato nos indica certa tendência de que as dietas com alto teor de gordura
influenciam os parâmetros histomorfométricos negativamente e exclusivamente como apontado
em outros estudos na literatura. Da mesma maneira, O Ácido Linoléico Conjugado, Fitosterol
ou a combinação de ambos parecem não ter influencia sobre esses tecidos especificamente, com
exceção dos resultados para o perímetro externo na região central do osso compacto.
Estudos na literatura com a mesma metodologia e parâmetros experimentais são encon-
trados apenas em Cao [72]. Este mostrou que as estruturas trabeculares na tíbia de animais
sujeitos a uma dieta com alto teor de gordura similar e exclusiva, apresentam mudanças signi-
ficativas na décima quarta semana de vida [72]. É interessante observar que similarmente ao
nosso estudo, algumas medidas histomorfométricas resultaram em p-valor acima de 0.8 nesse
caso.
Um fator importante que necessita consideração é o fato de que nossas amostras constituíram-
se de animais com oito semanas de vida e as medidas foram realizada no fêmur dos animais.
Levanta-se assim, a questão do tempo de vida como parâmetro influenciador no desenvolvi-
mento das estruturas ósseas e a possibilidade de que estes efeitos sejam pronunciáveis, e talvez
sensíveis, apenas a partir de uma determinada idade nos animais e em peças anatômicas espe-
cíficas, como é o caso da tíbia no estudo de Cao [72,93,94].
Variável Dieta Média Mediana p-valor
Perímetro Externo HF+P+CLA 2900 2835 0.0224
HF+CLA 3232 3246
HF+P 2892 2913
HF 3923 3252
STD 3783 3522
Espessura Média HF+P+CLA 82 82 0.4290
HF+CLA 91 88
HF+P 82 85
HF 71 84
STD 85 79
Ocupação Volumétrica (BV/TV) HF+P+CLA 0.16 0.16 0.0825
HF+CLA 0.19 0.18
HF+P 0.17 0.17
HF 0.18 0.18
STD 0.22 0.21
Ocupação Medular (MV/TV) HF+P+CLA 0.08 0.08 0.5358
HF+CLA 0.08 0.09
HF+P 0.08 0.08
HF 0.08 0.07
STD 0.08 0.08
Ocupação MV/BV HF+P+CLA 0.48 0.48 0.1778
HF+CLA 0.46 0.42
HF+P 0.45 0.44
HF 0.41 0.40
STD 0.38 0.37
Tab. 4.1: Médias, medianas e teste de Kruskal-Wallis para a estrutura óssea compacta (diáfise). Os valores são oriundos do
processamento descrito no texto pelo plugin BoneJ.
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Variável Dieta Média Mediana p-valor
Ocupação Volumétrica (BV/TV) HF+P+CLA 0.56 0.57 0.5747
HF+CLA 0.52 0.57
HF+P 0.52 0.51
HF 0.54 0.52
STD 0.54 0.50
Espessura Trabecular Médio HF+P+CLA 19 19 0.5523
HF+CLA 21 22
HF+P 19 18
HF 16 15
STD 19 17
Espaçamento Trabecular Médio HF+P+CLA 22 19 0.3546
HF+CLA 26 26
HF+P 22 19
HF 20 20
STD 25 25
Conectividade Trabecular HF+P+CLA 64 72 0.6968
HF+CLA 42 43
HF+P 77 72
HF 76 82
STD 53 49
Dimensão Fractal HF+P+CLA 2.6 2.6 0.6327
HF+CLA 2.5 2.4
HF+P 2.5 2.6
HF 2.6 2.6
STD 2.5 2.5
Tab. 4.2: Teste de Kruskal-Wallis, médias e medianas para a estrutura óssea trabecular (secção volumétrica na epífise). Os valores
são oriundos do processamento do volume reconstruído descrito no texto por meio do plugin BoneJ.
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Capítulo 5
Imagens de Espalhamento Harmônicas
A informação proveniente do espalhamento de raios X, quando detectada e resolvida es-
pacialmente, possibilita o entendimento de parâmetros ligados a estrutura química da amos-
tra [13, 24]. Essa informação habilita novas aplicações e modalidades de instrumentação tanto
na área de análise científica quanto clínica [8].
Historicamente, vários estudos foram desenvolvidos com a intenção de quantificar a infor-
mação de espalhamento [9598]. A caracterização e extração dessa informação é delicada pois
envolve o espalhamento de raios X em dependência a vários fatores tais como inomogeneidade
da amostra, espessura, composição química, trajetória dos fótons espalhados etc.
Recentemente, uma nova modalidade de imagens de espalhamento de raios X foi introdu-
zida nos trabalhos de Wen et al. [15]. As imagens espaciais harmônicas por espalhamento ou
imagens heteródinas1 são obtidas através de equipamentos convencionais de raios X por meio
da modulação do feixe incidente através de uma grade e extração da informação de espalha-
mento através do processamento da imagem no espaço de Fourier. Na Figura 5.1 mostramos o
esquema básico para a geração dessas imagens como proposto na literatura [15].
Essa técnica foi um dos objetos de estudo dessa tese e no decorrer desse projeto realizamos
um estágio sanduíche por meio do programa PDSE-Capes no Laboratório do Prof. Dr. Cristoph
Rose-Petruck do Departamento de Química da Universidade de Brown, expoente no uso dessa
técnica em imagens de raios X médicas, de onde inclusive se origina o termo heterodinagem de
raios X utilizado na literatura.
Nesse capítulo, inicialmente descrevemos a formulação matemática do processo de formação
de imagens harmônicas. Em seguida, descrevemos os estudos realizados na tentativa caracte-
rização, melhoria e utilização dessas imagens em contexto práticos como detecção de fraturas
1Esse termo foi primeiramente introduzido por Wu [99] em apologia a técnica de batimento de sinais que
leva o mesmo nome.
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Fig. 5.1: Montagem experimental introduzida por Wen et al. para as imagens espaciais harmônicas. A iluminação proveniente da
fonte é modulada por uma grade que é projetada, por sua vez, no detector. A absorção e o espalhamento que ocorre na amostra
introduz artefatos ou distorções nessa imagem que então são detectados pelo processamento do sinal no espaço de frequência.
Imagem adaptada de [15].
em materiais, anisotropia de espalhamento e imagens em amostras biológicas.
5.1 Formação das Imagens de Espalhamento
Os detalhes do processo de formação das imagens de espalhamento e absorção por hetero-
dinagem são mostrados na Figura 5.2. A formação das imagens pelo método harmônico tem
como princípio a modulação periódica da iluminação oriunda da fonte no domínio espacial e a
partir dessa modulação, obter a separação das componentes de espalhamento e absorção que
ocorrem em uma amostra [15, 99]. Aqui descrevemos a formação de imagens para um sistema
ótico de feixe paralelo e no regime geométrico, entretanto essa análise teórica pode ser estendida
ao regime de feixe cônico e em contraste de fase [100].
A amostra é constituída de camadas sucessivas de material, na direção z, com coeficiente
de atenuação linear µ(x, y, z) e secção de choque de espalhamento σ(~q;x, y, z). A intensidade
medida em cada ponto do objeto é F (x, y, z) e esta, por sua vez, é uma função de z devido
a variação do coeficiente de atenuação e da secção de choque de espalhamento ao longo da
amostra2. Os fótons interagem com as múltiplas camadas de espessura δZ (Figura 5.2) ao
atravessar o interior do objeto. No ponto (x, y) de cada camada ocorre a remoção de uma
quantidade de fótons µ(x, y)F (x, y)δZ e espalhamento de fótons nas regiões vizinhas (x′, y′),
de maneira que ocorre uma perda total de fótons no ponto (x, y) dada por:
δF (x, y) ≈ −µ(x, y, z)F (x, y)δZ +
∫
F (x, y)
(D − z)2σ(q0
x− x′
D − z , q0
y − y′
D − z ;x, y, z)dx
′dy′ (5.1)
2Aqui seguimos em parte a nomenclatura utilizada em Wen [15].
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Fig. 5.2: Formação da Imagem por Heterodinagem. Os fótons atingem a amostra, composta de sucessiva camadas dZ, após passarem
pela grade de período P . Quando os fótons atingem o ponto r = (x, y), parte sofre absorção e são detectados em r = (x, y) e
parte são espalhados e são detectados em em r′ = (x′, y′). O processo inverso também ocorre, ou seja, um fóton espalhado em
r′ = (x′, y′) é detectado em r = (x, y).
onde σ(q0 x−x
′
D−z , q0
y−y′
D−z ;x, y, z) é a secção de choque diferencial no ponto (x, y, z) do objeto. Ela
representa o número de fótons por ângulo sólido espalhados na direção:
~q = (qx, qy) = (4pi
sin θx
λ
, 4pi
sin θy
λ
) = (q0
x− x′
D − z , q0
y − y′
D − z )
para q0 = 4piλ , de maneira que:
σ(q0
x− x′
D − z , q0
y − y′
D − z ;x, y, z)
dx′dy′
(D − z)2
representa o número de fótons espalhados que atingem o elemento de área dx′dy′ no ângulo
sólido dΩ = dx
′dy′
(D−z)2 .
Além de perder fótons para a vizinhança, no detetor, o ponto r = (x, y) recebe os fótons
espalhados das regiões vizinhas em r′ = (x′, y′). Se contamos os fótons espalhados entre z e
z + δz a intensidade no detector é dada por:
dF (x, y)
dz
= −µ(x, y, z)F (x, y) +
∫
F (x, y)− F (x′, y′)
(z −D)2 σ(x− x
′, y − y′, z)dx′dy′ (5.2)
Se a amostra é não espalhadora, a seção de choque diferencial σ é nula. A equação acima é
reduzida a forma:
dF (x, y)
dz
= −µ(x, y, z)F (x, y) (5.3)
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e a intensidade no detetor é dada pela lei de Beer-Lambert convencional, uma vez que F (x, y)
carrega uma dependência implícita a z associada ao termo µ(x, y, z) e a solução trivial da
equação 5.3 é obtida por integração:
F (x, y) = F0(x, y)e
− ∫ µ(x,y,z)dz (5.4)
Modulação pela Grade
Na grade anterior a amostra ocorre a modulação do feixe incidente G(x, y) devido a absorção
do feixe. Para uma grade com linhas verticais a modulação ocorre na direção horizontal.
Podemos descrever esta grade como uma soma de termos periódicos, múltiplos do período P , da
forma G(x, y) = A0 +A1 sin 2pixP +A2 sin
4pix
P
+ ... que correspondem as componentes harmônicas
da imagem da grade projetadas no detector. Assim, no espaço de frequência, G(kx, ky) assume
a representação:
g(kx, ky) =
∑
n
gnδ(kx − 2pinx
P
)δ(ky) (5.5)
onde gn está ligado a An pela normalizacão da transformada de Fourier.
A modulação da imagem do objeto F (x, y) pela grade G(x, y) resulta em uma imagem
FG(x, y) = F (x, y)G(x, y). Esta imagem, no espaço de frequência, é a convolução de G(k) e
F (k). Se a função F (k) é limitada em |k| ≤ 2pi
P
, então:
FG(k) = F (k) ? G(k) =
∑
n
gnF (kx − 2pin
P
, ky) (5.6)
A transformada inversa de Fourier da região 2pin
P
− pi
P
≤ kx ≤ 2pinP + piP de FG(k) é denominada
imagem Harmônica de ordem n, representada como Hn(x, y). No domínio espacial, ela assume
a forma:
Hn(x, y) = gnF (x, y)e
−2ipinx
P (5.7)
Se o objeto não é espesso, então F (x, y) sofre influência de G(x, y) ao longo de todo o
caminho em z e podemos supor que a imagem final será modulada pelo termo gne
−2ipinx
P . In-
troduzindo Hn(x, y) na equação 5.2, obtém-se a expressão [15]:
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d
dz
{
gnF (x, y)e
−2ipinx
P
}
= −µ(x, y, z)gnF (x, y)e−2ipinxP
−
∫
gnF (x, y)e
−2ipinx
P − gnF (x′, y′)e−2ipinx
′
P
(z −D)2 σ(x− x
′, y − y′, z)dx′dy′
(5.8)
introduzindo a identidade 1 = e
−2ipinx
P
+ 2ipinx
P na segunda exponencial dentro da integral e também
partindo do pressuposto que para pequenas regiões F (x, y) ≈ F (x′, y′), após rearranjar os
termos, encontramos:
dHn(x, y)
dz
= −µ(x, y, z)Hn(x, y)−Hn(x, y)
∫
1− ei(x−x′)2pin/P
(z −D)2 σ(x− x
′, y − y′, z)dx′dy′ (5.9)
A equação 5.9 nos mostra que, se n = 0 então os termos que contribuem para o espalhamento
são cancelados e dessa maneira, a região central do espaço de Fourier H0(x, y), carrega apenas
a informação de absorção por meio de µ(x, y, z):
dH0(x, y)
dz
= −µ(x, y, z)H0(x, y)
Com solução:
H0(x, y) = H
0
0 (x, y)e
− ∫ µ(x,y,z)dz
(5.10)
A condição inicial H00 é a própria imagem da grade antes do feixe passar pelo objeto, portanto:
H0(x, y) = G0(x, y)e
− ∫ µ(x,y,z)dz (5.11)
Na parte integral da equação 5.9, apenas σ(~r, x, y, z) e 1/(D−Z)2 estão em dependência com
z. Nesse caso, para n 6= 0, podemos reescrever a integral como uma função resultante Un(x, y)
que contem toda a informação do espalhamento para a região n. Nesse caso, a equação 5.9 fica:
dHn(x, y)
dz
= −
{
µ(x, y, z) +
Un(x, y, z)
(D − z)2
}
Hn(x, y)
Com solução:
Hn(x, y) = Gn(x, y)e
− ∫ {µ(x,y,z)+Un(x,y,z)
(D−z)2
}
dz
(5.12)
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onde a condição inicial H0n(x, y) foi substituída pela imagem harmônica da grade Gn(x, y). As
regiões Hn(x, y) carregam as informações de espalhamento σ(~r, x, y, z) moduladas pela grade
através do termo 1 − ei(x−x′)2pin/P . A modulação de σ é a origem do termo heterodinagem ou
batimento de frequências. Além disso, a região harmônica também carrega a componente de
absorção µ(x, y, z).
Na prática, para se extrair a imagem com a informação do espalhamento, a região Harmônica
Hn(x, y) deve ser normalizada pela imagem da regiãoH0(x, y) que contem os efeitos de absorção.
Wen et al. [15] mostra que a informação de espalhamento pura, U ′n(x, y), é obtida pela seguinte
expressão:
U ′n(x, y) = − log
[(
Hn(x, y)
Gn(x, y)
)
/
(
H0(x, y)
G0(x, y)
)]
(5.13)
uma vez que seguindo a Equação 5.11 e a Equação 5.12, tomando o logaritmo do quociente
das quatro imagens, resulta no termo
U ′n(x, y) =
∫
Un(x, y, z)
(D − z)2 dz (5.14)
A descrição acima representa a modulação de uma grade em uma única direção. Na prática,
a modulação é obtida por meio de grades bidimensionais que introduzem modulação tanto
na direção vertical quanto na direção horizontal devido a construção da grade. A descrição
matemática é a mesma para este caso. No entanto, esta modulação introduz picos harmônicos
em ambas as direções vertical e horizontal. Denominamos essa regiões por Hn,m(x, y) onde
(n,m) indicam a região harmônica na horizontal e na vertical, respectivamente.
SAXS e as imagens harmônicas
Na Equação 5.9, o sinal das imagens harmônicas depende da secção de choque para o
espalhamento elástico a baixo ângulo σ(~q, x, y, z). Este, por sua vez, depende da estrutura
do objeto em nível molecular, pois o espalhamento a baixo ângulo se origina das interações
coerentes dos fótons de raios X e das microestruturas da amostra como proteínas, cadeias
poliméricas e nano estruturas.
Dessa maneira, as imagens harmônicas estão ligadas ao espalhamento a baixo ângulo e
portanto, a teoria SAXS (Small Angle X-ray Scattering) de Guinier e Porod [6, 101]. Nessa
técnica é comum chamar o vetor de espalhamento como ~q = 4pi
λ
sin θ onde θ é o angulo de
espalhamento e λ o comprimento de onda da radiação incidente. O intervalo de espalhamento
para ângulos pequenos (tipicamente q < 0.1 A˙−1) se denomina regime de Guinier. Nesta região
o raio de giração Rg determina a intensidade do sinal espalhado [6] e O sinal de espalhamento
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em função do ângulo ~q é dado por:
I(|~q|) = I0e−
R2g
3|q|
Na região onde o ângulo de espalhamento é alto, fatores intra moleculares dominam a formação
do sinal [101]. Ambos os regimes determinam a imagem final de espalhamento através das
distorções no padrão de modulação da grade. Com a técnica de heterodinagem, podemos em
princípio, mapear esses efeitos de forma em escala submicrométrica na imagem convencional
de raios X em escala milimétrica.
Fig. 5.3: Imagen de espalhamento por heterodinagem de uma amostra contendo tres tubos com água, óleo vegetal e ovalbumina.
Na parte (a) a imagem modulada. Na parte (b) a imagem no espectro de frequência e em (c) e (d) a imagem de espalhamento e a
imagem de absorção, respectivamente.
Nas Figuras 5.3 e 5.4 apresentamos um ensaio realizado em uma amostra contendo três
tubos Eppendorf com soluções de água (W), óleo (O) e ovalbumina (OV). Na Figura 5.3(a)
apresentamos a imagem modulada por uma grade com período de 150 linhas por polegada,
distância detetor-amostra e amostra-fonte de 1 m. O tempo de exposição da imagem foi 10
min em uma fonte de raios-x de foco fino (abertura ≈ 40 µm× 12 mm) com anodo de Cobre,
tensão no tubo de 30 KeV e corrente de 20 mA utilizando um detetor Rad-Icon CMOS HR. Na
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Figura 5.3 (b) mostramos a transformada de Fourier dessa imagem com as regiões harmônicas
e nas Figuras (c) e (d) as imagens de espalhamento da região harmônica H01 e absorção da
região H00.
Fig. 5.4: Curva de dispersão para as intensidades de absorção e espalhamento pelo método de heterodinagem no caso das amostra
de água, óleo e ovalbumina da Figura 5.3. Estes resultados originam-se da média estatística de um quadrado de 20x20 pixel da
imagem de cada tubo em cada região harmônica.
A Figura 5.4 mostra um gráfico de dispersão para os sinais de espalhamento e absorção
medidos em uma região de 20 x 20 pixels em cada tubo Eppendorf como mostrado na Figura
5.3(d). O coeficiente angular da reta, resultante do ajuste linear dessas dispersões, mostra
diferenças para cada composto (α = 13.2±0.2 para ovalbumina, α = 11.0±0.1 para óleo e α =
14.1± 0.2 para água). Essas diferenças são explicadas pela diferença no sinal de espalhamento
para cada composto químico, como apontado por Wen e colaboradores, no caso de água e óleo
e aqui estendido para o caso da proteína ovalbumina.
5.2 Caracterização Experimental
Os trabalhos de Wen et al. demonstraram os princípios de formação das imagens harmônicas
e possíveis aplicações na diferenciação de tecidos e compostos [15,102]. Alguns trabalhos, como
o de Rand et al. [103], mostraram a influência do tamanho de nanopartículas de Ouro no
contraste das imagens de espalhamento através no número de nanopartículas suspensas em
uma solução. Da mesma maneira, Lynch et al. [104] mostrou que a técnica de modulação de
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grades é seletiva ao tamanho de nanopartículas de sílica monodispersas. Entretanto, um estudo
quantitativo e experimental, com respeito a Equação 5.2, não é encontrado na literatura.
Distância Amostra-Detetor
Estudamos o comportamento do sinal de espalhamento em função da distância do objeto ao
do detetor em nanopartículas de Dióxido de Titânio (TiO2) e Óxido de Ferro (FeO) de diferen-
tes diâmetros. Inicialmente, três soluções, duas delas contendo nanopartículas monodispersas
de TiO2 com tamanho de 125 nm e outra contendo FeO de tamanho 125 nm em uma solução
de Álcool Etílico 99% foram submetidas a imagens com uma fonte policromática de raios-x de
Cu, com energia máxima do feixe de 40 keV, corrente do tubo 20 mA e detetor Rad-Icon HR
com grades de 150 lpi (line per inch) de período de modulação as quais projetadas no detector
induziam uma modulação com período de 300 µm. O tempo total de exposição foi de 5 mi-
nutos (300 s) obtidos através da acumulação de exposições individuais de 5 s. Na Figura 5.5
mostramos a montagem experimental realizada e na Figura 5.6 uma da imagens obtidas onde
observamos a modulação da grade e três amostras contendo as suspensões com nanopartículas
e o álcool solvente.
O processamento da imagem, como descrito na equação 5.13, resulta nas imagens H00(x, y)
e H10(x, y). Similar ao exemplo para água, óleo e álcool, a intensidade de uma região de 20×20
pixels de cada tubo de Eppendorf mostra uma ligeira diferença nas imagens harmônicas quando
comparadas com as imagens de absorção.
Um gráfico da média das intensidades para a região H10 em função da distância amostra
ao detetor D é mostrado na Figura 5.7 e na Figura 5.8 o gráfico da absorção para região H00
em função de D. Nas medidas realizadas, as intensidades correspondentes a absorção não se
alteram com a aproximação da amostra do detetor. Entretanto, para a região de espalhamento
harmônico, ocorre uma perda significativa da intensidade do sinal a medida que aproximamos
o conjunto amostra e grade do detetor.
Acreditamos que existem duas razões para a perda do sinal de espalhamento ao se aproxi-
mar amostra do detetor. A intensidade final de espalhamento é inversamente proporcional a
distância D. Quando tomamos o logaritmo da intensidade espalhada através da equação 5.14,
a contribuição para o sinal de espalhamento passa a ser uma função linear de D e assim a
medida que se aproxima amostra da fonte o sinal de espalhamento diminui.
Além disso, uma vez que curva de espalhamento a baixo ângulo segue a lei de Guinier, à
medida que aproximamos o elemento espalhador do detetor, a área de espalhamento projetada
diminui e dessa forma a distorção da grade. Como consequência o sinal de espalhamento
detectado sofre atenuação.
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Fig. 5.5: Montagem experimental mostrando a grade de
modulação, as amostras e o detetor. A fonte de raios-x
está a direita, fora do plano da imagem.
Fig. 5.6: Imagem resultante do experimento: três tubos Ep-
pendorf contendo soluções monodispersas moduladas pela
grade.
Fig. 5.7: Curva da intensidade de espalhamento das amostras na região harmônica H10 para os três espécimes: Álcool, T iO2 e
FeO. Cada valor é obtido através da média estatística de uma região de 20 por 20 pixels em cada amostra.
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Fig. 5.8: Curva da absorção na região harmônica H00 para os três espécimes: Álcool, T iO2 e FeO. Esta curva mostra o sinal de
absorção constante ao longo da distância detetor-amostra, como esperado.
Espessura da Amostra
A equação 5.14 nos diz que a intensidade espalhada é dada pela integral de Un(x, y) ao
longo da direção z:
U ′n(x, y) =
∫
Un(x, y, z)
(D − z)2 dz (5.15)
se admitimos que o detetor está longe da amostra, D >> z e que Un(x, y, z) é uniforme,
então segue de imediato que o resultado da integral acima é proporcional a L/D2 onde L é a
espessura da amostra.
Testamos essa hipótese através do seguinte experimento: Planos espalhadores constituídos
de lâminas de madeira com fibras orientadas ao longo da grade de modulação foram empilhados
de modo que a espessura total da amostra fosse dependente do numero de planos aglomerados.
Cada plano consistiu de uma lamina de 10 mm× 10 mm de largura e espessura de 1 mm
cada. As imagens foram obtidas com uma fonte de Cu operando a 40 KeV e 30 mA, tempo
de exposição de 10 s, distância detetor ao objeto de 1 m, grade de 100 lpi e detetor Rad-Icon
HR. Os mesmos segmentos de fibra de madeira foram utilizados nos experimentos descritos na
próxima secção e uma imagem deles pode ser vista na Figura 5.10.
Ao lançar o gráfico da intensidade do sinal de absorção H00(x, y) e espalhamento H01(x, y)
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Fig. 5.9: Sinal de absorção e espalhamento em função da espessura de uma amostra espalhadora. Neste caso fibras de madeira
orientadas. O sinal de espalhamento bem como o sinal de absorção exibem comportamento linear em função da espessura do meio
espalhador homogêneo.
em função da espessura total dos planos de madeira obtivemos o gráfico da Figura 5.9. Este
gráfico nos mostra que, em concordância com a teoria de Wen et al. o sinal de espalhamento bem
como o sinal de absorção tem dependência linear com respeito a espessura da amostra, desde
que o número de elementos espalhadores por unidade de volume seja homogêneo. Além disso,
o coeficiente angular da reta para o sinal de espalhamento , α10 = 0.047± 0.006 é nitidamente
superior ao coeficiente angular da reta para o sinal de absorção, α00 = 0.064±0.002, mostrando
que o sinal de espalhamento não está associado ao sinal de absorção.
5.3 Espalhamento Anisotrópico
A curva de espalhamento SAXS é obtida através da média estatística do espalhamento
produzido por uma estrutura supondo uma distribuição aleatória de orientações em um solvente.
Dessa aproximação decorrem expressões analíticas para o espalhamento, tal como a equação de
Debye-Scherring e as equações de Guinier e Porod [6]. À medida que as estruturas espalhadoras
adquirem uma orientação e formato não isotrópico, como é o caso de fibras e cadeias poliméricas
ou protéicas ordenadas, o espalhamento adquire uma orientação característica e dessa maneira
anisotropia.
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A particularidade das imagens espaciais harmônicas em diferenciar o espalhamento com
respeito a absorção pode ser utilizada no estudo da anisotropia de espalhamento uma vez que
ao se modular a imagem com uma grade bidimensional ocorre a produção de picos harmônicos
tanto na direção vertical quanto na direção horizontal da imagem e como discutido na secção
anterior, estes carregaram as componentes de espalhamento horizontal e vertical separadamente.
Na Figura 5.10 mostramos uma imagem produzida pelo contraste de espalhamento de quatro
segmentos de fibra de madeira correspondente ao tronco da espécie Eucalyptus Deblugta. A
imagem foi obtida com uma fonte de Cu operando a 40 keV e 30 mA, tempo de exposição de
10 s, distância detetor ao objeto de 1 m, grade de 100 lpi e detetor Rad-Icon HR. A imagem
modulada pela grade (Figura 5.10-a), após o recorte das respectivas regiões harmônicas, (Figura
5.10-b), mostra que no primeiro harmônico (Figura 5.10-c) a intensidade é homogênea com
respeito a orientação da fibra. Entretanto a intensidade na região harmônica H10 é dependente
da orientação da fibra. Fibras com orientação vertical espalham na direção horizontal e portanto
na região H10 o sinal de espalhamento tem uma intensidade maior comparado com as fibras
orientadas horizontalmente que espalham na direção vertical (Figura 5.10-d).
Nesse contexto, Potdevin et al. e Jensen et al. demonstraram a habilidade dos sistemas de
imagens de raios X por interferometria de Talbot em selecionar o espalhamento anisotrópico
para amostras como tecidos biológicos e em especial tecido ósseo [105, 106]. Nessa técnica
a amostra é rotacionada e imagens para cada ângulo de rotação são obtidas. Através desse
procedimento um mapa do espalhamento anisotrópico é calculado [105,107].
Na literatura não se encontra uma adaptação da técnica de heterodinagem de raios X com
a mesma intenção. A anisotropia de espalhamento é relatada nos trabalhos de [15, 102] mas
não é caracterizada para todas as direções de anisotropia. Dessa forma, com o objetivo de
caracterizar o espalhamento anisotrópico e determinar a direção principal do espalhamento
montamos um setup experimental como mostrado na Figura 5.11.
Uma grade bidimensional com período de 200 lpi foi colocada em uma posição anterior a
amostra. Esta por sua vez foi montada em um estágio de rotação com eixo de rotação paralelo
a direção do feixe incidente. O aparato foi implementado com um estágio de rotação Thorlabs
PRM-1Z8 [108] e a amostra foi sustentada em um filme de Kapton transparente na parte vazada
do rotacionador. Utilizamos uma fonte microfoco Oxford TrueFocus com anodo de Tungstênio,
tensão de operação do tubo de 80 keV e corrente de emissão de 0.1 mA. O detetor utilizado
foi um detetor CMOS Rad-Icon HR com tempo de exposição de 12000 ms.
Ao se rotacionar a amostra por um ângulo ω as intensidades H10(ω) e H01(ω) para cada
pixel ou ponto da imagem refletem as intensidades em função do ângulo de espalhamento e a
anisotropia local. A Figura 5.12-a mostra uma imagem das fibras utilizadas (Lamina metálica
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Fig. 5.10: Imagem Harmônica Espacial de fibras de madeira orientadas. a) Imagem de raios X modulada por uma grade descrita no
texto e contendo 4 segmentos de fibra de madeira (Eucalyptus Deblugta) orientadas como na figura. b) Transformada de Fourier
da imagem em (a). c) Transformada de Fourier inversa da primeira região harmônica em (b) d) Transformada inversa de Fourier da
segunda região harmônica em (b) mostrando a anisotropia de espalhamento devido a orientação das fibras. Quando as fibras estão
orientadas verticalmente ocorre o máximo espalhamento na direção horizontal de modo que a intensidade da imagem harmônica
dessas fibras excede a intensidade na região onde as fibras estão dispostas horizontalmente
a esquerda, e fibras de carbono e madeira, à direita, acima e abaixo, respectivamente) para
ω = 0◦ e a Figura 5.12-b mostra a montagem experimental realizada no Departamento de
Química da Universidade de Brown no Laboratório do Prof. Dr. Christoph Rose-Petruck. Na
Figura 5.13 mostramos as intensidades de espalhamento em função de ω para fibras de madeira
e fibra de carbono utilizando essa montagem.
Nesse caso, tanto as fibras de carbono como as fibras de madeira estão dispostas na mesma
direção. Pelo gráfico da Figura 5.13 podemos perceber que a intensidade do espalhamento tem
comportamento de uma senóide com respeito ao ângulo ω para uma dada região harmônica.
A intensidade em H10 é máxima para ω = 0◦ como esperado e cai para zero quando as fibras
estão rotacionadas de ω = 90◦. Da mesma maneira, a intensidade para a região harmônica H01
é defasada de 90◦ da região H10 pois as componentes do sinal de espalhamento na horizontal e
na vertical são ortogonais.
Para um objeto não homogêneo cada pixel das imagens H10 e H01 reflete o espalhamento na
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Fig. 5.11: Montagem experimental para caracterização da anisotropia de espalhamento. Um estágio de rotação gira a amostra no
ângulo ω em relação ao detetor e a grade de modulação disposta anterior a amostra. A separação das componentes H10 e H01
revelam a orientação principal do espalhamento. Adaptado de [105].
Fig. 5.12: Montagem experimental realizada na Universi-
dade de Brown. a) Imagem das fibras. b) Montagem mos-
trando a fonte de raios X, grade de modulação e as amos-
tras. O detector fica acima, a direita, fora da imagem.
Fig. 5.13: Intensidades H10(ω) e H01(ω) para as regiões
de fibra de carbono(CF) e fibra de madeira(WF) da figura
5.12-a. As intensidades demonstram um comportamento
senóide em função do ângulo ω.
região através da equação 5.9. Jensen et al. [106] introduz um modelo simples para o espalha-
mento no contexto das imagens por interferometria de Talbot. Nesse trabalho o espalhamento
na direção horizontal e vertical é dado pela simples projeção vetorial da curva de espalhamento
σ(~q, x, y) para o vetor de espalhamento ~q no plano da imagem. Dessa maneira uma fibra, por
exemplo, exibe um certo máximo de espalhamento ao longo do ângulo ω devido a direção pre-
ferencial do elemento espalhador. Na Figura 5.14 mostramos a imagem de absorção(Abs) de
uma bifurcação de um arbusto bem como as respectivas imagens de espalhamento para a região
H10 para os ângulos ω = 0◦, 60◦, 120◦, 180◦ e 240◦, respectivamente.
Jensen et al. apresenta um modelo simples para o comportamento da anisotropia que
também pode ser adaptado a técnica de heterodinagem. Para um elemento espalhador no
ponto (x, y) da imagem, orientado no ângulo φ(x, y), é de se esperar que os sinais em H10 e
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Fig. 5.14: Imagem de absorção e espalhamento para diversos ângulos de espalhamento de uma bifurcação de uma arbusto. As
fibras do arbusto espalham preferencialmente na direção perpendicular a casca do ramo de modo que as intensidades da região
harmônica H10 é modulada pelo ângulo ω.
H01 sejam aproximadamente:
H10(ω) = a0 + b0 cos(2piω + φ) (5.16)
H01(ω) = a
′
0 + b
′
0 sin(2piω + φ) (5.17)
De modo que a anisotropia ou direção preferencial de espalhamento se reflete como uma fase
φ na intensidade de espalhamento em uma curva que relaciona o sinal espalhado na região
harmônica e o ângulo ω.
Na Figura 5.15 (a) e (b) mostramos o sinal de espalhamento para três regiões do mesmo
objeto da Figura 5.14. Cada região do objeto, contendo fibras orientadas em regiões distintas,
produz um sinal de espalhamento único com período 2pi ao longo do ângulo ω e com uma fase
φ para cada ponto.
Podemos extrair a fase φ do sinal H10(ω) aplicando-se a transformada de Fourier nesse
sinal. Uma vez que o período da modulação é 2pi a intensidade a0 será a parte real do sinal
no espaço de Fourier para a frequência zero, n = 0. Da mesma maneira, b0 pode ser extraída
da componente de frequência n = 1 por meio do valor da parte real e φ por meio da parte
imaginária. Este procedimento foi implementado em MatLab e com isso foi possível obter uma
mapa bidimensional φ(x, y) para o ângulo preferencial de orientação do elementos espalhadores
na amostra.
76
Fig. 5.15: Curvas para o espalhamento anisotrópico na direção H10. a) Imagem de absorção da amostra: Uma bifurcação de um
arbusto e três pontos de onde se obtém a curva de espalhamento em função do ângulo ω como mostrado na figura (b). b) O sinal
de cada região do objeto carregando a informação intrínseca da direção preferencial de espalhamento φ.
Na Figura 5.16 mostramos a imagem do arbusto das Figuras 5.14 e 5.15 processada pelo
método descrito acima. As intensidades de cor foram obtidas através da relação Icor(x, y) =
φ(x, y) ·H00(x, y) e mapeadas na escala de cor HSV [56]. Podemos observar que cada ramo do
arbusto tem uma orientação distinta e um padrão na intersecção dos ramos aparece revelando
detalhes da estrutura das fibras.
5.4 Fraturas em Materiais
Um obstáculo na utilização da técnica de heterodinagem encontra-se no fato de que as
imagens harmônicas possuem uma razão sinal-ruído baixa quando comparada com as imagens
de absorção. Podemos considerar três pontos principais como causa: 1) Erro no alinhamento da
grade com as linhas do detetor que provocam batimentos entre a função transferência do detetor
e da grade e acarretam na formação de muitos picos adjacentes aos picos harmônicos. 2) As
imagens harmônicas estão nas regiões de alta frequência da imagem e o sinal de espalhamento é
baixo devido a modulação da grade. Uma vez que nessas regiões ocorre a dominância do ruído
no detetor a qualidade do sinal deteriora-se. Sinais com significância estatística são coletadas
através da análise de múltiplos pixels mas a distinção pixel a pixel ainda carece de melhorias
na técnica. 3) Naturalmente ocorre a convolução da função transferência (PSF-Point Spread
Function) do detetor com a função transferência da grade. Isso provoca a contaminação das
regiões harmônicas com artefatos intrínsecos ao detetor e a grade.
Um dos objetivos desse trabalho foi caracterizar o ruído nos sistemas de imagens com o
objetivo de obter uma melhora na relação sinal-ruído. A aplicação de filtros espaciais não
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Fig. 5.16: Imagem da anisotropia de espalhamento para a bifurcação do arbusto da Figura 5.15(a) mostrando a direção preferencial
de orientação das fibras obtidas pelo método de imagens espaciais harmônicas. O padrão de cores é o resultado do mapa Icor(x, y) =
φ(x, y) ·H00(x, y), como descrito no texto.
resulta em melhorias significativas na relação sinal-ruído e deteriora a resolução espacial das
imagens. Este é um problema agravante uma vez que o corte inevitável no espaço de frequência
já introduz uma perda da resolução espacial nas imagens processadas [15].
Uma alternativa seria a aplicação de filtros no domínio do tempo. Alguns trabalhos mostram
que a filtragem de radiografia e angiografias através de filtros temporais pode produzir melhoras
no contraste [109111]. Nossa estratégia foi adquirir múltiplas imagens de um mesmo objeto
em movimento e aplicar um filtro passa baixa temporal. Na Figura 5.17 podemos ter uma idéia
do processo de obtenção das imagens. Para cada imagem modulada extraímos a componente
harmônica e obtemos uma sequência temporal de imagens Hmn(x, y, t) ao longo do tempo
t. A medida que movemos o objeto lentamente, os artefatos introduzidos pela grade e pelo
processamento da imagem, se concentram nas regiões de alta frequência temporal enquanto
que tanto as imagens harmônicas por absorção quanto de espalhamento puras se concentram
nas regiões de baixa frequência temporal.
Matematicamente, a sequência de imagens harmônicas Hmn(x, y, t), no espaço de frequência
temporal k, têm a forma Hmn(x, y, k). Aplicando-se um filtro A(k) = 1 se k < K0 e A(k) = 0
se k ≥ K0 para cada pixel da imagem harmônica para K0 suficientemente pequeno, obtemos
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Fig. 5.17: Representação da técnica de processamento de imagens com filtragem no domínio temporal. Uma sequência de imagens do
objeto em movimento é coletada. Então para cada pixel da imagem, um filtro temporal de baixa frequência é aplicado, eliminando
os ruídos e os artefatos inerentes a produção da imagem.
um novo conjunto de imagens:
Hˆmn(x, y) = F
−1 {Hmn(x, y, k) · A(k)}
onde F−1 é a transformada de Fourier inversa.
Aplicamos esse processamento nas imagens de um cristal de titânio-safira com uma quebra
ou fratura. Na figura 5.18 mostramos a montagem realizada. Escolhemos este espécime com o
objetivo de detetar fraturas em materiais densos através da refração dos raios X na região da
fratura. Este cristal permite a orientação da fratura em relação ao feixe de raios X e ao mesmo
tempo pode ser considerado como um meio cristalino rico em elementos químicos metálicos
pesados que simulam a absorção dos raios X em ligas metálicas e objetos com alto indíce de
absorção.
Na Figura 5.19 mostramos as imagens da região harmônica H10 do cristal antes e após a
aplicação do filtro temporal. Foram coletadas 150 imagens enquanto o cristal era rotacionado
em um estágio rotacionador a passos de 0.05◦ descrevendo uma rotação total de 10◦. As imagens
foram coletadas com a fonte microfoco descrita acima com energia do feixe de 80 keV e corrente
do tubo em 20 mA e tempo de aquisição de 10 segundos. A largura do pixel utilizado foi 96 µm
e a grade introduziu uma modulação de 100 linhas por polegada (100 lpi ou aproximadamente
100 µm). Em seguida aplicamos o filtro passa baixa para K0 ≈ 0.1 e recuperamos as imagens
harmônicas.
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Fig. 5.18: Montagem experimental realizada na Universidade de Brown onde podemos observar o cristal com a fratura em um
estágio rotacionador perpendicular ao feixe de raios X. Nessa montagem, fonte e detetor ficam abaixo e acima da mesa ótica onde
se monta a grade e o cristal e não podem ser vistos. A direita podemos observar um estágio de rotação auxiliar montado na mesa
ótica que permite o alinhamento da grade com as linhas e colunas do detetor de raios X.
Na Figura 5.19 (b) mostramos a imagem 35 da sequência onde podemos observar o realce da
fratura do cristal, fenômeno que não observamos Figura 5.19 (a). Além disso e mais importante,
o ruído de fundo na região do cristal e fora do cristal diminuíram significativamente. A relação
sinal-ruído passou de aproximadamente de 100 para 250 após a aplicação do filtro mostrando
um aumento do SNR por um fator de 2,5 .
Fig. 5.19: Imagem #35 da sequência temporal de 150 imagens. a) Imagem da região harmônica H10 anterior a aplicação do filtro
temporal. b) Imagem da mesma região harmônica após a aplicação do filtro de baixa-frequência temporal mostrando o realce da
região da fratura (setas em verde). A escala de cores foi utilizada para realçar o contraste na região da fratura.
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5.5 Estudos Exploratórios em Tecidos Biológicos
O espalhamento pode ser utilizado como um mecanismo intensificador das imagens por
contraste de fase tal como demonstrado por Wu et. al. [99]. A aplicação das imagens de
espalhamento no realce do contraste de fase é natural pois ambos os fenômenos, espalhamento
a baixo ângulo e refração, tem como princípio comum o espalhamento inelástico de raios X
como demonstrado por Davis [7] e Rytov [17].
O trabalho de Wuet al., mostra que os contornos de um fio de Nylon sofrem aumento do
contraste por meio da técnica de heterodinagem. Em um experimento com tecidos moles, utili-
zamos amostras de tecidos de carcinoma ductal invasivo com o objetivo de avaliar uma possível
aplicação dessa técnica. O espécime utilizado foi o mesmo da referência [112] no contexto das
imagens por contraste de difração DEI(Diffraction Enhanced Imaging) [12, 25]. As imagens
por contraste de difração mostraram o realce das bordas em nódulos de gordura benignos do
espécime como descrito em [112] e que reproduzimos na Figura 5.20 (d). Nas Figuras 5.20
(a), (b), (c) mostramos o mesmo espécime através da técnica de espalhamento harmônico. As
imagens foram coletadas com energia do feixe em 40 keV, corrente do tubo com anodo de Cobre
de 30 mA, distância amostra ao detector de 1 metro e tempo de exposição de 10 segundos em
um detector Rad-Icon 4K. Na parte (a) mostramos a imagem modulada e nas figuras (b) e (c)
as imagens por absorção e de espalhamento harmônico, respectivamente. A comparação entre
as imagens mediante as duas técnicas mostra que não ocorrem mudanças significativas nas
imagens de absorção possivelmente devido a a natureza das estruturas analisadas não demons-
tram uma forte anisotropia nos diferentes tecidos. Entretanto, tanto as imagens por realce de
difração quanto as imagens harmônicas mostram um realce na borda dos nódulos de gordura
como pode ser visto na Figura 5.20(b).
Este fato é notável e chama atenção pois a diferença de densidade dos tecidos foi diferenciada
em ambas as técnicas. A instrumentação simples, facilmente adaptável em contextos clínicos
mostra o grande potencial da técnica de imagens por espalhamento harmônico em avanços
futuros na área de imagens por difração e utilização dessa ferramente como instrumento de
análise.
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Fig. 5.20: Aplicação em imagens de carcinomas. a) Imagem de uma amostra de carcinoma ductal invasivo modulado pela grade.
b) Imagem de espalhamento mostrando o realce de contraste de borda um nódulo de gordura benigno. c) imagem de absorção
para comparação com (b). d) Imagem da mesma amostra obtida pelo método DEI em ambiente síncrotron. Imagem extraída da
referência [112].
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Capítulo 6
Conclusões e Perspectivas
O princípio norteador dessa tese foi a implementação, desenvolvimento e aplicação de técni-
cas de imagens e microtomografias de raios X por meio do contraste de fase e quando possível,
do espalhamento elástico a baixo ângulo dos fótons de raios X. Para tanto, foi necessário a
implementação e o desenvolvimento de técnicas de imagens que utilizam fontes de raios X mi-
crofoco assim como a técnica de imagens por espalhamento harmônicas heteródinas. Também
foi necessário o desenvolvimento de técnicas computacionais de processamento de imagens e o
estudo das suas particularidades.
A formação de imagens por contraste de fase envolve diversos parâmetros tais como espectro
de emissão, não linearidade da amostra, comportamento ondulatório das frentes de onda etc.
exigindo que integrais múltiplas sejam calculadas. Como consequência simulações a partir de
primeiros princípios podem resultar em altos tempos de processamento computacional. Isto se
agrava se levarmos em conta a alta resolução nos detalhes da amostra e do setup simulado.
Na literatura existem propostas para contornar esses problemas como a utilização de processos
matemáticos mais abrangentes, tais como a representação de espaço de fase [113], a aproximação
para o regime de Fourier (FRT-Fractional Fourier Transform [114]), ou a utilização de métodos
estatísticos de simulações de Monte Carlo [115]. Acreditamos que essas técnicas podem diminuir
o tempo computacional e a resolução desses cálculos e possibilitar a criação de ferramentas de
simulação para as imagens por contraste de fase bem como novas técnicas de processamento e
obtenção desses padrões no contexto das imagens de raios X.
A implementação de uma estação de trabalho para a obtenção de microtomografias de raios
X teve como princípio a construção de um equipamento robusto e de baixo custo bem como
o domínio da técnica e das suas particularidades. Obtivemos microtomografias com resolução
espacial de até 4 µm e volume de 2000 x 2000 x 2048 voxels e várias aplicações multidisciplinares
foram desenvolvidas em colaboração com outros grupos de pesquisa nas áreas de paleontologia,
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biomedicina e ciência dos materiais.
O know-how obtido através do desenvolvimento dessa instrumentação e de ferramentas de
processamento de imagens para as reconstruções em microtomografias possibilitou a ampliação
dos horizontes e utilização desse conhecimento na área de imagens de espalhamento harmônicas.
A utilização do espalhamento de raios X como fonte de informação vem sendo explorada a algum
tempo e várias propostas foram apresentadas na literatura tais como as imagens por realce de
difração, interferometria de Talbot, mapeamento do espalhamento a baixo ângulo de raios X
etc. As imagens harmônicas despertam como um novo conjunto de técnicas com a mesma
finalidade, porém tecnicamente mais simples, do ponto de vista da instrumentação, deixando
a extração da informação à cargo das etapas de processamento da imagem.
Essa metodologia é atraente do ponto de vista de futuras aplicações a nível prático. Nesta
tese mostramos que essa técnica pode ser reproduzida em laboratório com fontes convencionais
de raios X bem como fontes microfoco. A caracterização do sinal de espalhamento em função
da distância amostra-detetor para nanopartículas dispersas em um meio líquido mostrou uma
variação significativa e em conformidade com a teoria proposta na literatura. Além disso, nesta
tese adaptamos o processo de formação das imagens harmônicas ao contexto do espalhamento
anisotrópico de raios X e obtivemos imagens de anisotropia espacial. Em comparação a outros
métodos a técnica de heterodinagem é robusta e a obtenção de imagens de anisotropia é um
arranjo importante que mostra a versatilidade desse tipo de imageamento.
Uma lição fundamental a cerca desta técnica, foi a necessidade do desenvolvimento de al-
goritmos e técnicas de correção para o ruído introduzido no processamento da imagem. Este
ruído, como discutido no último capítulo, ocorre pelo fato do sinal de espalhamento ser pe-
queno, de pequenas imperfeições no alinhamento da grade com o detetor e da própria grade de
modulação. Desenvolvemos técnicas de melhoria da relação sinal ruído e conseguimos duplicar
o valor de SNR em alguns casos por meio de filtros temporais possibilitando a detecção de
fraturas e interfaces na área de ciência dos materiais. Eliminar esses artefatos, tanto por meio
de algoritmos de correção ou através de detetores de raios X com melhor resolução espacial
e detecção direta é uma alternativa a ser investigada na tentativa de melhoria da qualidade
dessas imagens.
A aplicação destas ferramentas foi desenvolvida no âmbito das propriedades histomorfomé-
tricas em tecidos ósseos. Estudos desta natureza são importantes pois fornecem o elo de ligação
entre a instrumentação e aplicação destas técnicas como ferramenta de análise. Além disso, pro-
porcionam um vasto conhecimento técnico multidisciplinar. Nosso estudo detectou a influência
das dietas hiperlipídicas em alguns parâmetros estruturais ósseos em ratos Sprague-Dawley na
região do osso compacto do fêmur mas não detectamos influencia na região trabecular desses
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espécimes. Acreditamos que múltiplos fatores influenciam o desenvolvimento dessas estruturas
e uma análise sistemática, envolvendo outras partes do tecido ósseo, idade dos animais seja
necessária para um entendimento holístico de todos fatores envolvidos [72,73,94].
Em particular, fenômenos biológicos são complexos e envolvem cadeias extensas de processos
bioquímicos internos e ambientais externos ao organismo. A técnica de microtomografia, por
sua vez, possibilita a obtenção de valores quantitativos morfométricos com relativa facilidade
e estatisticamente relevantes bem como em grande número. A aplicação dessa técnica na
obtenção de dados estatísticos, explorando as múltiplas correlações e grandezas matemáticas
como conectividade, tortuosidade, dimensão fractal etc. pode ser uma ferramenta importante
no entendimento da complexidade dos processos biológicos e na modelagem desses fenômenos
bem como no entendimento de propriedades espaciais de sistemas complexos em geral [81,116].
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Apêndice A
Interação de raios X com a Matéria
raios X são constituídos de fótons com energia Eν = ~ν entre algumas centenas de eV e
várias centenas de keV. Ao interagir com a matéria, os fótons estão sujeitos a quatro tipos de
interação, que estão sumarizados na Figura A.1, absorção por efeito fotoelétrico, espalhamento
Thomson, espalhamento Compton e produção de pares [117].
No processo de absorção fotoelétrica, os fótons transferem a energia Eν = ~ν para os
elétrons ligados a um núcleo atômico. Estes elétrons adquirem energia cinética e subsequente-
mente decaem em quantas de energia menores emitindo múltiplos fótons de menor energia ou
contribuindo para a agitação térmica da rede de átomos e portanto, o aumento da temperatura.
No espalhamento Thomson, os fótons, vistos como pacotes de onda eletromagnética, acele-
ram os elétrons, que por sua vez irradiam outros fótons com o mesmo comprimento de onda.
Neste processo clássico, não ocorre a perda da energia do fóton. Consequentemente, o compri-
mento de onda do fóton incidente é igual ao comprimento de onda do fóton espalhado.
Este espalhamento é descrito pela seção de choque diferencial dσ(θ,φ)
dΩ
que dita a intensidade
da onda espalhada nas direções θ e φ. Através das equações de Maxwell ou descrição clássica
do espalhamento mostra-se que:
dσThomson
dΩ
=
r2e
2
(1 + cos2 φ) (A.1)
No espalhamento Compton, o fóton incidente transfere energia cinética ao elétron. Neste
processo, o fóton espalhado possui um comprimento de onda maior, quando comparado ao
comprimento de onda do fóton incidente e vale a relação:
λ′ = λ+
h
2mec
(1− cosφ) (A.2)
Onde λ′ é o comprimento de onda do fóton espalhado, λ o comprimento de onda do fóton
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Fig. A.1: Principais interações do fóton de raios X com um elétron solitário. a) Absorção fotoelétrica. b) Produção de pares e+ e
e−. c) Espalhamento Thomson d) Espalhamento Compton. (Figura a adaptada de [3]).
incidente, h a constante de Planck e me a massa do elétron. A secção de choque diferencial
para o espalhamento Compton é dada pela fórmula de Klein-Nishina [118]:
dσCompton
dΩ
=
r2e
2[1 + α(1− cosφ)]2
[
(1 + cos2 φ) +
α2(1− cosφ)2
1 + α(1− cosφ)
]
(A.3)
onde α = Eν
mc2
e Eν é a energia do fóton incidente.
O espalhamento Compton está ligado a natureza quântica da interação elétron-fóton e a
expressão acima é oriunda da eletrodinâmica quântica [5]. Para fótons com baixa energia,
α −→ 0 e a secção de choque diferencial se reduz a secção de choque diferencial clássica do
espalhamento Thomson.
Tanto o espalhamento coerente Thomson e o incoerente Compton ocorrem na interação
fóton-matéria. Entretanto o espalhamento Compton é dominante apenas em energias próximas
da energia de repouso do elétron 0,511 MeV.
O quarto processo é a produção de pares elétron-pósitron em energias acima de duas vezes
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a energia de repouso do elétron. Nesse processo, o fóton de raios X é absorvido criando pares
e− e e+. Em fontes convencionais este processo pode ser negligenciado pois a energia do fóton
raramente ultrapassa 1,022 MeV.
Na Figura A.2 mostramos a secção de choque total,
∫
σdΩ, em átomos de Carbono para os
quatro processos em função da energia do fóton. Na região de baixa energia, a absorção foto-
elétrica é dominante e na região de energia média os três processos ocorrem simultaneamente.
Apenas em alta energia a secção de choque total para a produção de pares se torna significante.
Fig. A.2: Secção de choque total σTotal para os quatro processos de interação fóton-matéria no espectro de raios X em átomos de
Carbon C12. Adaptado de [4, 119].
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Apêndice B
Algoritmo de simulação para a equação de
Fresnel-Kirchoff
#include <iostream>
#include <cmath>
#include <complex>
#include<math.h>
#include<fstream>
#include <cstdlib>
#include <time.h>
#define pi 3.14159265359
typedef complex<double> cplx;
using namespace std;
int main()
{
int i;
int index, index_det,index_obj;
int k,m,n;
//------------------------------------------------------------//
double a,l,mu,r1,r2,r;
double d_x,e_x,o_x,Ien;
complex<double> Ix,v;
//-------------Gera o grid objeto-----------------------------//
double obj_step = 0.01; // step do sinal do objeto - 0.02 um
double obj_width = 700; // tamanho do objeto 200 um
int obj_np=round(obj_width/obj_step);
cplx* obj_q;
obj_q=(cplx*) malloc(obj_np* sizeof(cplx));
for (i=0;i<obj_np; i++ )
{
obj_q[i].imag()=0;
obj_q[i].real()=1;
}
//--------- define o cilindro no grid -----------------------//
a=50; // raio do cilindro em um
l=120.0; // lambda em picometros: 10^-12m
// em m 1A=10^-10 m
// p/ W ka --> 1240/70000ev=0.017nm= 17*10^-12
mu = 1; // mu x 10^-6
r1=0.15; // 15cm = 0.15m
r2=0.63; // 1m = 1m
//------------------------------------------------------------//
for (index=0;index<obj_np;index++)
{
r=(index-(obj_np/2))*obj_step;
if ( abs(r)<=a )
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{
v.real(0);
v.imag(2*(pi/l)*mu*a*sqrt(1 - pow(r/a,2)) );
obj_q[index]= exp(v);
//cout << obj_q[index].real() << " "<<
obj_q[index].imag() << endl ;
}
}
//-------------------abre arquivo de Log----------------------//
ofstream mylog;
mylog.open("log.txt",ofstream::trunc);
//----------------------define detetor------------------------//
double det_step=2; // Passo do detetor em um/ tamanho do pixel
double det_width=2000; // Field of View do detetor em um
int det_np=round(det_width/det_step );
complex<double>* Im;
Im=(complex<double>*) malloc(det_np* sizeof(complex<double>));
for (i=0;i<det_np; i++ )
{
Im[i].imag()=0;
Im[i].real()=0;
}
complex<double>* Ie;
Ie=(complex<double>*) malloc(det_np* sizeof(complex<double>));
for (i=0;i<det_np; i++ )
{
Ie[i].imag()=0;
Ie[i].real()=0;
}
mylog << obj_np << " " <<obj_np << endl;
mylog << det_np << " " << det_np << endl;
time_t start_time = clock();
float time1;
//-------------Define dimensoes da Fonte ---------------------//
double f_size= 12; // raio em um
double f_step=0.1; // step da fonte em um
int f_np = round(f_size/f_step);
for (k=0;k<=f_np;k++)
{
e_x = (k-(f_np/2))*f_step;
time1 = (float) (clock() - start_time) / CLOCKS_PER_SEC;
mylog << e_x << " " << time1 << endl;
cout << "projecting ray for e_x: "<< e_x << " um "
<< " total calculation time: " << time1 << "s " << endl;
for (index_det=0; index_det<det_np;index_det++)
{
d_x=(index_det - (det_np/2))*det_step;
Ix.real()=0; //intensidade no ponto det_x
Ix.imag()=0;
// inicio do loop sobre toda a imagem
for (index_obj=0;index_obj < obj_np; index_obj++)
{
// Calcula a posicao do ponto no objeto
o_x=(index_obj-(obj_np/2))*obj_step;
v.real(0);
v.imag(-2*(pi/l)*( (pow(e_x-o_x,2)/(2*r1))+
(pow(d_x-o_x,2)/(2*r2)) ) );
Ix=Ix +exp(v)*obj_q[index_obj];
}
Ie[index_det]=abs(Ix);
Ien=(double) Ie[index_det].real()/f_np;
Im[index_det]=Im[index_det].real()+Ien;
}
}
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ofstream arq;
arq.open("saida.txt",ofstream::trunc);
for (i=0;i<det_np;i++)
{
arq << (i - (det_np/2))*det_step
<< " " << Im[i].real() <<endl ;
}
arq.close();
mylog.close();
return 0;
}
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Apêndice C
Implementação do algoritmo Filtered
Back Projection
clear;
num_im=360; % Numero de projecoes;
dtheta=1.0; % Passo em graus;
height= 91; % Altura da projecao;
width = 91; % Largura da projecao;
slice=65; % Secção inicial;
num_slice=1; % Número de secções;
fcutt=0.8; % Frequencia de corte p/ filtros Hanning, Shepp-Logan;
ring_smooth=0.3; % Frequencia de corte para artefatos em anel;
cr=101.7; % Centro de rotação;
data_folder='meu_dir'; % Diretório contendo as Projeções
job_n=2; % Rotina a ser executado:
% 1- Reconstruir o volume
% 2- Encontrar Cent. de Rot. por estimativa
mkdir(data_folder,'slices');
%--------------------------------------------------------------------------------%
cm=zeros(1,num_im);
cm_ln=zeros(1,num_im);
sino=zeros(num_im,width,num_slice);
sino_pure=zeros(num_im,width,num_slice);
for (i=1:num_im)
%---index-------------------------------------------------------------%
index=i-1;
%----open/correct Image-----------------------------------------------%
nomearq=strcat(data_folder,'image', sprintf('%04i',index),'.tif');
fprintf(1,'load %s\n',nomearq);
Pn=imread(nomearq);
Pn=double(Pn);
Pn=Pn-offset;
Pn=Pn./gain;
Pn=Pn*ave_gain;
%Transforma Intensidades em mu---------------------------------------%
Pn=-16000*log(Pn/16000);
%----transforma para sinograma---------------------------------------%
for (j=1:num_slice)
sino_pure(i,:,j)=Pn(slice+(j-1),:);
end
%-----------encontra centro de massa---------------------------------%
m_tot=0;
m_tot_ln=0;
for j=1:width
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m_tot=m_tot+Pn(slice,j);
cm(i)=cm(i)+Pn(slice,j)*j;
end
cm(i)=cm(i)/m_tot;
end
if (job_n==2)
num_slice=1;
end
for(j=1:num_slice)
%------------Gera filtro de Hanning----------------------------------------------%
the_filter=hannfilter( size(sino_pure,1), size(sino_pure,2) ,fcutt);
%------------Remove artefatos em Anel--------------------------------------------%
w_cut=size(sino_pure,2)*ring_smooth/2;
ring_smooth_filter=zeros(1,size(sino_pure,2));
for i=1:size(sino_pure,2)
if (abs(i-size(sino_pure,2)/2) < w_cut)
ring_smooth_filter(i)=(1+cos( pi*abs(i-size(sino_pure,2)/2)/w_cut ) )/2 ;
end
end
zing=mean(sino_pure(:,:,j),1)/num_im;
zing_fourier=fftshift(fft(zing));
zing_fourier=zing_fourier.*ring_smooth_filter;
zing_smooth=ifft( ifftshift(zing_fourier));
correction= zing-zing_smooth;
for (i=1:num_im)
sino_pure(i,:,j)=sino_pure(i,:,j) - correction;
end
%------Aplica filtro de Hanning para cada plano----------------------------------%
sino = projfilter(sino_pure(:,:,j),the_filter);
%-------faz sinograma > 0 ------------------------------------------------------%
minimo_filtro=min(min(sino));
if (minimo_filtro < 0)
sino=sino-minimo_filtro;
end
%------Encontra Centro de Rotacao------------------------------------------------%
ave_cr=(cm(1)+cm(num_im/2))/2;
% cr=(cm(1)+cm(num_im))/2;
%nome=strcat('sino/cm',int2str(slice),'.raw');
%id = fopen(nome, 'w');
%x = fwrite(id,cm,'double','l');
%fclose(id);
%--------------------------------------------------------------------------------%
sina=zeros(num_im,1);
cosa=zeros(num_im,1);
for (i=1:num_im)
sina(i)= sin(pi*i*dtheta/180);
cosa(i)= cos(pi*i*dtheta/180);
end
%--------------------------------------------------------------------------------%
if (job_n==1)
f=backproject(sino,cr,sina,cosa,width,num_im);
nomearq=strcat(data_folder,'/slices/slice-',num2str(slice+(j-1)),
'-',num2str(fcutt),'-',num2str(cr),'.tif');
savetiff(f,nomearq);
end
elseif (job_n==2)
for (dcr=-10:0.5:10)
cr=ave_cr+dcr;
f=backproject(sino,cr,sina,cosa,width,num_im);
nomearq=strcat(data_folder,'/slices/slice-',num2str(slice+(j-1)),
'-',num2str(fcutt),'-',num2str(cr),'.tif');
savetiff(f,nomearq);
end
end
end
%--------------------------------------------------------------------------------%
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function x=backproject(sino,cr,sina,cosa,width,num_im)
if (cr >= size(sino,2)/2 )
rec_w=2*(size(sino,2)-cr);
else
rec_w=2*cr ;
end
rec_w=rec_w-2;
f=zeros(width,width);
for (x=1:width)
for (y=1:width)
ix=x-width/2;
iy=y-width/2;
r=sqrt(ix*ix+iy*iy);
if(r< (rec_w)/2)
for (i=1:num_im)
index = cr + ix*sina(i)+iy*cosa(i);
gap=index-floor(index);
f(x,y)=f(x,y)+ gap*sino(i,floor(index))+(1-gap)*sino(i,floor(index)+1);
end
end
end
end
x=f;
end
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